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Kurzfassung / Abstract
Die Kombination von Positronen-Emissions-Tomographie (PET) und Röntgen-Computertomographie
(CT) in Form moderner PET/CT-Geräte ermöglicht die Nutzung der CT-Information zur Korrektur
der Photonenschwächung in der PET. Allerdings können Bewegungen, die zum Beispiel durch die At-
mung hervorgerufen werden können, zu einer fehlerhaften Schwächungskorrektur führen. Die Einführung
von zeitlich aufgelöster Bildgebung für beide Modalitäten (4D-PET/4D-CT) ermöglicht nicht nur die Auf-
lösung von periodischen Bewegungen, sondern auch die Reduktion dieser Fehler in der Schwächungskor-
rektur. Dazu werden die einzelnen Datensätze des 4D-PET, die jeweils einer bestimmten Bewegungsphase
entsprechen, mit dem entsprechenden CT-Datensatz dieser Atemphase schwächungskorrigiert. In der vor-
liegenden Arbeit wurde diese phasenkorrelierte Schwächungskorrektur des 4D-PET mit dem 4D-CT am
Universitästsklinikum Dresden installierten PET/CT ermöglicht und anhand von Phantomexperimenten
mit anderen Schwächungskorrekturmethoden für 4D-PET verglichen. Dazu musste zunächst die Aufnah-
me von 4D-CT an dem verwendeten PET/CT ermöglicht und dessen Synchronität mit dem 4D-PET
hergestellt werden. Außerdem wurde ein vorhandenes Atemphantom so modifiziert, dass es typische Be-
wegungen von Bronchialkarzinomen in zwei Dimensionen und mit zwei möglichen Atemmustern simuliert.
Die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur führte zu einer quantitativ korrekten Wiederherstellung des
Aktivitätsvolumens, der darin enthaltenen Aktivität sowie der Bewegungsamplitude und stellt somit die
beste der hier verglichenen 4D-PET-Schwächungskorrekturmethoden dar. Diese Ergebnisse lassen ver-
muten, dass die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur auch bei klinischer Anwendung eine signifikante
Verbesserung in oben genannten Punkten darstellt. Dies sollte in Zukunft an Patientendaten überprüft
werden.
The combination of Positron Emission Tomography (PET) and Computed Tomography (CT) in one de-
vice allows the use of CT-information for attenuation correction in PET. Though motion, for example
induced by respiration, can cause inaccurate attenuation correction. The implementation of time-resolved
imaging methods for both modalities (4D-PET/4D-CT) enables not only the resolution of motion but
also the reduction of artifacts caused by attenuation correction. Therefore, the single datasets of the
4D-PET that are related to a individual respiratory phase, are attenuation corrected with the correspon-
ding dataset of the 4D-CT. This phase correlated attenuation correction of the 4D-PET with the 4D-CT
was implemented at the PET/CT installed at the Universitätsklinikum Dresden. For that purpose the
acquisition of 4D-CT was implemented at the PET/CT and its synchronisation with the 4D-PET was
verified. Furthermore the new attenuation correction method was compared with other attenuation cor-
rection methods by performing phantom experiments. Therefore an exisisting respiratory phantom had
to be modified to perform typical lung tumor motion in two dimensions with two possible patterns of
respiration. The phase correlated attenuation correction leads to a quantitatively correct restauration of
the activity volume, its total activity and its motion amplitude. Compared with other correction methods,
the phase correlated attenuation correction shows the best results in all examined criteria. This findings
suggest that the clinical application of the phase correlated attenuation correction will also lead to a
significant improvement in all mentioned points. This has to be verified by analyzing patient data.
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1 Einleitung
Motivation
Aus der Kombination von Positronen-Emissions-Tomographie (PET) und Röntgen-Computertomographie
(CT) in Form moderner PET/CT Geräte ergeben sich mehrere Vorteile. Neben der einfachen Kore-
gistrierung und Fusionierung anatomischer (CT) und funktioneller Bilddaten (PET) bietet sich auch
die Möglichkeit, die für eine quantitative Rekonstruktion von Radiopharmaka-Verteilungen erforderliche
Korrektur der Photonenschwächung auf der Basis der CT-Daten auszuführen. Damit entfallen die zeit-
aufwändigen und mit erheblichen statistischen Fehlern behafteten Transmissionsmessungen, bei denen
die Photonenschwächung zum Beispiel mit um den Patienten rotierenden Stabquellen bestimmt wird.
Im Gegenzug ergibt sich bei der Verwendung von CT-Daten zur Schwächungskorrektur eine neue Fehler-
quelle: In Regionen des Körpers, welche durch eine hohe Eigenbewegung der Organe gekennzeichnet sind,
kann infolge der stark differierenden Messzeiten von PET und CT eine fehlerhafte Schwächungskorrektur
entstehen. So beträgt die Messzeit für eine PET-Aufnahme einer Bettposition, die einem gleichzeitig auf-
genommenen Scanbereich von ca. 16 cm entspricht, drei Minuten, wohingegen eine CT-Aufnahme für eine
typische Tumorregion weniger als zwei Sekunden benötigt. Während die PET-Information einer konven-
tionellen 3D-PET-Messung unter Vorraussetzung homogener Aktivitätsverteilung in der interessierenden
Struktur der zeitlich gemittelten Aufenthaltswahrscheinlichkeit dieser Struktur entspricht, wird mit einem
konventionellen 3D-CT die Position derselben zu einem bestimmten Zeitpunkt, also in einer zufälligen
Bewegungsphase, dargestellt. Im Falle der PET-Darstellung von Tumoren, die z.B. den Stoffwechselmar-
ker Fluor-Desoxyglucose (FDG) angereichert haben, treten insbesondere im Bereich der Lunge Artefakte
auf, die durch die Atembewegung hervorgerufen werden. Abbildung 1.1 zeigt dafür ein Beispiel. Diese
durch die Schwächungskorrektur verursachten Artefakte sind von unmittelbarer klinischer Bedeutung.
So werden z.B. für die Planung der Strahlentherapie des Bronchialkarzinoms im zunehmenden Maße
PET-Daten herangezogen.
Ein Ansatz, diese durch die fehlerhafte Schwächungskorrektur verursachten Probleme zu vermeiden, eröff-
net sich mit der Einführung von zeitlich aufgelöster Röntgen-Computertomographie und zeitlich aufgelös-
ter Positronen-Emissions-Tomographie für periodische Bewegungen (im Folgenden 4D-CT bzw. 4D-PET
genannt). Dadurch besteht nicht nur die Möglichkeit die Tumorbewegung mit beiden Bildgebungsmodali-
täten darzustellen und diese Datensätze zu fusionieren, sondern auch die Schwächungskorrektur der PET-
Daten mit den CT-Informationen zeitabhängig, also phasenkorreliert, durchzuführen. Letzteres bedeutet,
dass die einzelnen, verschiedene Bewegungsphasen wiedergebende PET-Daten des 4D-PET mit den jeweils
entsprechenden CT-Daten des 4D-CT schwächungskorrigiert werden. In ersten Phantomuntersuchungen
wurde diese phasenkorrelierte Schwächungskorrektur durch Nagel et al. [Nag06] untersucht, allerdings
ohne ein (inhomogen) schwächendes Medium zu verwenden. In den USA wurde die phasenkorrelierte
Schwächungskorrektur durch Nehmeh et al. [Neh04] an einem PET/CT der Fa. General Electric exem-
plarisch bei Patientenmessungen durchgeführt.
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Abbildung 1.1: PET-Artefakte, hervorgerufen durch fehlerhafte Schwächungskorrektur [Osm03]. Da das
CT (a) in der Exspirationsphase aufgenommen wurde, hat sich darin das Zwerchfell weit
abgesenkt hat. Dadurch wird der obere Bereich der Leber, in dem sich Metastasen befinden
und der durch die zwei roten Linien in axialer Richtung gekennzeichnet ist, im PET-Bild
(b) fälschlicherweise mit dem unteren Teil der Lunge schwächungskorrigiert. Aufgrund der
geringeren Schwächung der Lunge wird die PET-Aktivität im entsprechenden Teil der Leber
unterschätzt, was auch an den Bereichen niedriger PET-Aktivität (helle Bereiche im PET)
deutlich wird. Dies hat zur Folge, dass die Lebermetastasen im schwächungskorrigierten
PET (b) und im fusionierten PET-CT-Datensatz (c) in der Lunge lokalisiert sind. Auch
in der anderen Körperhälfte macht sich dieses Schwächungsartefakt in der Zwerchfellregion
im PET und fusionierten PET/CT in Form von Bereichen sehr niedriger PET-Aktivität
bemerkbar. Analog ist es auch möglich, dass Tumore im unteren Lungenbereich fälschli-
cherweise in der Leber lokalisiert werden, falls das CT in der Inspiration aufgenommen
wurde.
Aufgabenstellung
In dieser Diplomarbeit soll auf der Basis von Phantomexperimenten ein Verfahren für eine genaue Schwä-
chungskorrektur ausgearbeitet werden, indem der Einfluss der Atembewegung auf die geometrisch und
quantitativ korrekte Rekonstruktion der Quellverteilung untersucht wird. Dazu muss zunächst die Auf-
nahme und Rekonstruktion der 4D-CT am verwendeten PET/CT ermöglicht und die zeitliche Synchro-
nisation zwischen 4D-PET und 4D-CT gesichert werden. Die daraufhin auszuführenden Experimente
umfassen Atem getriggerte, zeitabhängige PET- und CT-Messungen. Mit diesen Daten sollen verschiede-
ne Verfahren der Schwächungskorrektur (Zeitmittelung des Schwächungs-CT bzw. Phasenkorrelation von
PET und CT Daten) erprobt und hinsichtlich der Abbildungstreue und der quantitativ korrekten Rekon-
struktion der Aktivitätsverteilungen bewertet werden. Auf Grundlage der Ergebnisse soll abschließend
eine klinisch praktikable Strategie für eine korrekte Schwächungskorrektur der PET-Daten mit CT abge-
leitet werden.
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2 Physikalische Grundlagen
2.1 Wechselwirkung von Photonen mit Materie
Da die physikalischen Prozesse sowohl in der Röntgen-Computertomographie als auch in der Positronen-
Emissions-Tomographie auf der Wechselwirkung von Photonen mit Materie beruhen, sollen diese hier
vorgestellt werden. Alle für die CT und PET relevanten Prozesse sind Wechselwirkungen der Photonen
mit der Atomhülle. Weder die Paarbildung am Kern oder Elektron noch der Kern-Photoeffekt sollen
näher erläutert werden, da sie bei den relevanten Energien Eγ ≤ 511 keV nicht auftreten.
• Photoeffekt (Photoionisation):
Bei diesem Wechselwirkungsprozess wird die gesamte Energie eines Photons auf ein Elektron der
Atomhülle übertragen, wobei das Photon absorbiert wird. Das Elektron verfügt somit über eine ki-
netische Energie, die der Differenz aus Photonenenergie und Elektronen-Bindungsenergie entspricht,
womit es die Atomhülle verlässt. Die herausgelösten Photoelektronen, auch Sekundärteilchen ge-
nannt, ermöglichen das Auffüllen des freiwerdenden Zustandes durch Elektronen der äußeren Atom-
hülle und das damit verbundene Entstehen sogenannter Tertiärstrahlung: Die dabei frei werdende
Energie wird entweder als Strahlung abgegeben (charakteristische Röntgenstrahlung) oder an ein
weiteres Elektron strahlungslos übertragen, welches daraufhin das Atom als Auger-Elektron ver-
lässt. Die aus der Absorption der Sekundär- und Tertiärstrahlung folgende hohe lokale Energiedichte
des Absorbers und die hochionisierten Atomhüllen sind von wesentlicher Bedeutung für strahlenbio-
logische Effekte in Gewebe. Für die Annihilationsphotonen in der PET ist der Photoeffekt nur im
Detektormaterial, nicht aber im Gewebe von Bedeutung. In der CT ist der Photoeffekt im Gewebe
aufgrund der geringeren Energien dagegen nicht zu vernachlässigen (siehe Abb. 2.2).
• Kohärente Streuung (Rayleigh- u. Thomsonstreuung):
Bei der kohärenten Streuung handelt es sich um elastische Streuprozesse, was bedeutet, dass Energie
und Phase der Photonen vor und nach der Wechselwirkung übereinstimmen. Je nach Streuobjekt
wird zwischen Rayleigh- und Thomsonstreuung unterschieden. Beide beschreiben die elastische
Streuung an Objekten, die wesentlich kleiner als die Wellenlänge der elektromagnetischen Strah-
lung sind. Ein Beispiel für die Rayleighstreuung ist die Streuung von Licht im optischen Bereich an
ganzen Atomen oder Molekülen. Dabei werden die gebundenen Hüllenelektronen zu erzwungenen,
kollektiven Schwingungen mit der Frequenz der einfallenden Strahlen angeregt. Die von den Elek-
tronen aufgenommene Energie wird durch die Schwingung wieder an die elektromagnetische Welle
zurückgegeben. Dadurch bleibt die Energie, aber nicht die Richtung der Photonen erhalten. Für
niederenergetische Photonen tritt die kohärente Streuung auch an einzelnen (quasi)freien Elektro-
nen auf und wird dann als Thomsonstreuung bezeichnet. Aufgrund der in Tab. 2.1 angegebenen
Abhängigkeiten des Wechselwirkungsquerschnitts ist die kohärente Streuung nur für Energien un-
terhalb 20 keV von Bedeutung [Kri98], weshalb sie in der CT und in der PET vernachlässigt werden
kann.
• Inkohärente Streuung (Compton-Streuung):
Hierbei handelt es sich im Gegensatz zur kohärenten Streuung um inelastische Photonenstreuung.
Die Compton-Streuung kann als Stoßprozess zwischen einem Photon und einem Elektron beschrie-
ben werden, bei dem das Photon einen Teil seiner Energie an das Elektron abgibt. Für die Be-
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schreibung dieses Prozesses wird das Elektron als frei und in Ruhe befindlich vorausgesetzt. Dies
bedeutet, dass die Photonenenergie wesentlich größer als die Bindungsenergie des Elektrons ist.
Für Röntgen- und Annihilationsstrahlung können Hüllenelektronen im Gewebe als quasifrei ange-
nommen werden. Da das Hüllenelektron vom Atom abgelöst werden kann, trägt die inkohärente
Streuung zur Ionisation der Materie bei. Für den Fall der Streuung am freien, ruhenden Elektron
gilt für die Energie des Photons nach der Wechselwirkung E′γ :
E′γ =
Eγ
1 + Eγmec2 (1− cosϑ)
, (2.1)
wobei Eγ die Photonenenergie vor der Streuung, me die Ruhemasse des Elektrons, c die Lichtge-
schwindigkeit und ϑ der Streuwinkel zwischen einfallendem und ausfallendem Photon ist. Daraus
folgt, dass die Energieänderung ∆Eγ = E′γ − Eγ des Photons winkelabhängig ist. Auch die Wech-
selwirkungswahrscheinlichkeit für die Compton-Wechselwirkung ist abhängig vom Streuwinkel, wie
die aus der relativistischen Quantentheorie abgeleitete Klein-Nishina-Formel über den differentiellen
Wirkungsquerschnitt zeigt [Kri98]:
dσ
dΩ
= 0, 5 r2e
(
P (Eγ , ϑ)− P (Eγ , ϑ)2 sin2(ϑ) + P (Eγ , ϑ)3
)
, (2.2)
wobei P (Eγ , ϑ) =
E′γ
Eγ
das Verhältnis der Photonenenergie nach dem Stoß zur Energie vor dem Stoß
und re der klassische Elektronenradius ist. Abbildung 2.1 stellt diese Winkelverteilung dar. Man er-
0°
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Abb. 2.1: Polardarstellung der Winkelverteilung der gestreuten Photonen für verschiedene Energien.
kennt, dass bei Energien der PET-Annihiliationquanten (511 keV) der Anteil an vorwärtsgesteuten
Photonen größer ist als bei Energien im Röntgen-CT Bereich (20-120 keV bei einer mittleren Energie
von ca. 70 keV). Für sinkende Energien (Eγ  mec2) nähert sich der Anteil an rückwärtsgestreu-
ten Photonen an den von vorwärtsgestreuten Photonen an. Die nicht vorwärtsgestreuten Photonen
haben in der Fächerstrahl-CT im Vergleich zur PET aber einen geringeren negativen Einfluss auf
die Bildqualität, weil das Detektorfeld nur einen begrenzten Winkelbereich abdeckt (siehe Kapitel
3.1,3.3). In der PET kommt es sowohl im untersuchten Medium als auch im Szintillationsdetektor
zur Comptonstreuung, was in beiden Fällen zu einer Fehlregistrierung des Annihilationsortes und
damit zu einer Verschlechterung der Auflösung und des Kontrastes im rekonstruierten Bild führt.
Wechselwirkungsquerschnitte und Schwächungskoeffizienten
Die für das Verständnis der Wechselwirkungswahrscheinlichkeiten wichtige mikroskopische Größe des
Wirkungsquerschnittes σ wird für makroskopische Betrachtungen durch den linearen Schwächungskoeffi-
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zienten µ wie folgt ersetzt:
µ = σi · ni (2.3)
Dabei entspricht ni der Teilchenzahldichte der Teilchen i (z.B. Atom oder Elektron), auf den sich der
Wirkungsquerschnitt σi bezieht. Drückt man die atombezogene Teilchenzahldichte nA mit der Avogadro
Konstante NA, der molaren Masse M und der Masendichte ρ aus, ergibt sich der lineare Schwächungs-
koeffizient mit atombezogenen Größen zu:
µ = σA · nA = σA · ρ · NA
M
. (2.4)
Wird der atomare Wirkungsquerschnitt σA benutzt, lässt sich für alle Wechselwirkungsprozesse eine
Proportionalität zur Dichte des durchstrahlten Materials erkennen. Um eine dichteunabhängige Größe
zu erhalten, wird der lineare Massenschwächungskoeffizient µ/ρ eingeführt. Wegen der Proportionali-
tät zwischen atomaren Wirkungsquerschnitt σA und Schwächungskoeffizient µ zeigen sie die gleichen
Abhängigkeiten bezüglich Photonenenergie und Absorbermaterial. Für alle hier betrachteten Wechsel-
wirkungsprozesse lässt sich die Energie- und Materialabhängigkeit allgemein durch folgende Proportio-
nalität beschreiben:
µ ∼ σ ∼ En · Z
m+1
A
. (2.5)
Für leichte Nuklide lässt sich der Quotient Z
m+1
A , der die Materialabhängigkeit beschreibt, zu Z
m nähern.
Die entsprechenden Koeffizienten n, m für die einzelnen Wechselwirkungen sind in Tabelle 2.1 angegeben.
Wechselwirkung Energieabhängigkeit Materialabhängigkeit
Compton-Streuung 0, 5 ≤ n ≤ 1 m = 0
Kohärente Streuung n = −2 m = 1, 5
Photoeffekt n = −3 3 ≤ m ≤ 4
Tab. 2.1: Energie- und Materialabhängigkeit der einzelnen Wechselwirkungsmechanismen [Kri98]. Die an-
gegebenen Koeffizienten beziehen sich auf Gleichung 2.5. Alle Wechselwirkungsprozesse sind
makroskopisch proportional zur Dichte des Absorbers.
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Abb. 2.2: Links: Massenschwächungskoeffizienten (µ/ρ) für Photonen zwischen 1 keV - 100 MeV in Was-
ser. Rechts: Massenschwächungskoeffizienten (µ/ρ) für Photonen zwischen 10 keV - 1 MeV in
Wasser (blau) und kortikalem Knochen (rot) (nach ICRU 44 [Int89]) [Hub95, Ber05].
Abbildung 2.2a verdeutlicht die Energieabhängigkeit der Wechselwirkungsprozesse. Es ist zu beachten,
dass sich die Photonenenergiebereiche beider verwendeter Bildgebungsmodalitäten (CT und PET) un-
terscheiden. So besitzen die Photonen, die bei der Positronenannihilation entstehen, eine Energie von
ca. 511 keV, während die maximale Photonenenergie, die mit einer Röntgenröhre erzeugt wird, mit der
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Kathodenspannung korreliert. Ein typischer Wert für in der Röntgen-Computertomographie benutzte
Kathodenspannungen liegt bei 120 kV, was einer maximalen Photonenenergie von 120 keV entspricht.
Abbildung 2.3 zeigt ein schematisches Röntgenspektrum für eine Kathodenspannung von 150 kV. Dieses
entspricht nicht dem theoretischen Bremsstrahlungsspektrum in Vakuum, denn besonders niedrige Rönt-
genenergien werden durch die Selbstabsorption im Anodenmaterial aufgrund der größeren Photoeffekt-
Wechselwirkungswahrscheinlichkeit herausgefiltert.
Abb. 2.3: Spektrum gefilterter Röntgenstrahlung einer Wolfram-Anode mit Bremsspektrum und charak-
teristischer K-Strahlung des Wolframs [Mor95].
Um trotz des polychromatischen Röntgenspektrums eine Charakterisierung der Wechselwirkungsprozes-
se für die Röntgen-CT-Strahlung durchzuführen, wird meist die mittlere Photonenenergie genutzt. Eine
Kathodenspannung von 120 kV entspricht in den kommerziellen CT-Geräten einer mittleren Photonen-
energie von ca. 70 keV [Kin98]. Aufgrund des Unterschiedes der Photonenenergien bei CT und PET
differiert die Wichtung der einzelnen Wechselwirkungsprozesse für die zwei Bildgebungsmodalitäten.
Aus Abbildung 2.2a lässt sich erkennen, dass für die PET die inkohärente Streuung die dominierende
Wechselwirkung ist, während bei niedrigeren, für die CT relevanten Energien, zusätzlich der Photoeffekt
eine Rolle spielt. Es ist dabei zu beachten, dass die Röntgenstrahlung auch Photonen mit Energien kleiner
der mittleren Energie von 70 keV enthält und mit abnehmender Energie der Photoeffekt zunehmend zur
dominierenden Wechselwirkung wird.
Abbildung 2.2b zeigt die totalen Massenschwächungskoeffizienten für Wasser und Knochen. Man erkennt,
dass sie sich im Energiebereich der in der PET detektierten gestreuten und ungestreuten Annihilations-
photonen kaum voneinander unterscheiden. Dagegen weist Knochen bei den niedrigeren Röntgen-CT
Energien einen höheren Massenschwächungskoeffizient als Wasser auf. Das resultiert aus der höheren
Wechselwirkungswahrscheinlichkeit für den Photoeffekt, der bei diesen Energien nicht zu vernachlässigen
ist. Dies wirkt sich auch auf die CT-Schwächungskorrektur aus, worauf im Kapitel 3.4 näher eingegangen
wird.
Die einzelnen Wechselwirkungsquerschnitte und Schwächungskoeffizienten verhalten sich additiv, so dass
sich für den totalen linearen Schwächungskoeffizienten µtot bei den hier betrachteten Energien von
Eγ ≤ 511 keV Folgendes ergibt:
µtot = µinkoh + µkoh + µPhotoeffekt. (2.6)
Mit diesem totalen linearen Schwächungskoeffizienten lässt sich die Schwächung monoenergetischer Photo-
nen mit der Ausgangsintensität I0 in Abhängigkeit von der Eindringtiefe l anhand des Lambert-Beerschen
Schwächungsgesetzes unter der Annahme von Einfachstreuung wie folgt ausdrücken:
I(l) = I0e−µtotl. (2.7)
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2.2 Entstehung und Vernichtung von Positronen
Die Positronen-Emissions-Tomographie beruht auf der Detektion der bei Positronenannihilationen ent-
stehenden Photonen. Aus diesem Grund soll auf die für die Entstehung der Positronen verantwortliche
β+-Umwandlung, auf die Ausbreitung der Positronen und auf den Prozess der Paarvernichtung, der für
die Annihilation verantwortlich ist, kurz eingegangen werden.
β+-Umwandlung
Die β+-Umwandlung, auch β+-Zerfall genannt, tritt bei Atomkernen mit einem energetisch ungünstigen
Neutronendefizit im Vergleich zu ihren Nachbarnukliden auf. Dabei wird ein Proton des Nuklides unter
Entstehung eines Positrons und eines Elektron-Neutrinos in ein Neutron umgewandelt.
p→ n+ e+ + νe (2.8)
Auf der Ebene der Quarks bedeutet der auf der schwachen Wechselwirkung beruhende Prozess, dass sich
ein up-Quark des Protons unter Abstrahlung eines W+-Bosons in ein down-Quark umwandelt, wodurch
das Neutron entsteht. Das die schwache Wechselwirkung vermittelndeW+-Boson zerfällt nach kurzer Zeit
- Lebensdauer ca. 2, 9 · 10−24 s [Yao06] - in ein Positron und eine Elektron-Neutrino. Da das entstehende
Neutron schwerer als das zerfallende Proton ist und zusätzlich noch ein Positron und ein Neutrino erzeugt
werden, muss die dafür zusätzlich benötigte Energie aus dem Unterschied der Bindungsenergie zwischen
Mutter- und Tochterkern kommen. Damit ergibt sich mit der Kernladungszahl Z, der Neutronenzahl N
und der Massenzahl A des Nuklids folgende Bedingung für das Stattfinden der β+-Umwandlung [Kri98]1:
∆mK = mK(Z,N,A)−mK(Z − 1, N + 1, A) ≥ me (2.9)
Die Kernmassendifferenz ∆mK auf der linken Seite, die der Kernbindungsenergiedifferenz entspricht, muss
also mindestens einer Elektronenruhemasse entsprechen. Formuliert man diese Bedingung für neutrale
Atome anstatt für die Kernmassen, ergibt sich durch Addition von Z Elektronen2:
∆m = m(Z,N,A)−m(Z − 1, N + 1, A) > 2me. (2.10)
Der Massenunterschied der neutralen Atome ∆m muss also mindestens zwei Elektronen-Ruhemassen
entsprechen. Die freiwerdende Gesamtenergie
Q = ∆mc2 − 2mec2 (2.11)
ist also die um zwei Elektronen-Ruheenergien verminderte Bindungsenergiedifferenz der beteiligten Ato-
me. Da es sich um ein Drei-Körper-Problem handelt, ist die Verteilung der kinetischen Energie der
Positronen kontinuierlich bis hin zu einem Maximalwert Emax = Q.
Erwähnt werden soll noch der zur β+-Umwandlung konkurrierende Prozess des Elektronen-Einfangs. Da-
bei wird ein Elektron, zumeist aus der K-Schale, vom Nuklid eingefangen, wo es sich mit einem Proton
zu einem Neutron umwandelt. Da bei diesem Prozess weder ein Positron gebildet noch ein zusätzliches
Hüllenelektron abgegeben werden muss, findet der Elektronen-Einfang statt, falls die Bindungsenergiedif-
ferenz zwischen Mutter- und Tochteratom positiv ist: ∆m = m(Z,N,A)−m(Z − 1, N + 1, A) > 0 (vgl.
Gleichung 2.10). Mit zunehmender Kernladungszahl erhöht sich aufgrund der zunehmenden Elektronen-
Aufenthaltswahrscheinlichkeit in Kernnähe die Wahrscheinlichkeit für den Elektronen-Einfang, während
1Die Masse des Neutrinos wurde vernachlässigt.
2Die zwei Elektronen-Ruhemassen auf der rechten Seite ergeben sich zum einen aus der Ruhemasse des erzeugten Positrons
(siehe Gleichung 2.9) und zum anderen aus der Ruhemasse des aufgrund der um eins verminderten Ordnungszahl des
Tochteratoms freigesetzten Hüllenelektrons.
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bei niedrigen Kernladungszahlen die β+-Umwandlung dominiert.
Ausbreitung der Positronen
Während die Wechselwirkung des entstehenden Neutrinos mit der umliegenden Materie vernachlässigt
werden kann, ist dies für das Positron nicht der Fall. So kommt es aufgrund der Coloumbwechselwir-
kung zu ionisierenden Stößen mit Hüllenelektronen sowie zu elastischer und inelastischer Streuung des
Positrons an Elektronen und Kernen. Die Wahrscheinlichkeit der Annihilation steigt mit abnehmender
kinetischer Energie des Positrons. Der zwischen Erzeugung und Annihilation vom Positron zurückgelegte
Weg stellt eine physikalische Untergrenze der erreichbaren Ortsauflösung in der PET dar. Eine theore-
tische Berechnung dieser Reichweite ist aufgrund der vielfachen Wechselwirkungsprozesse des Positrons
nur schwer möglich. Deshalb wird meist eine empirische Bestimmung der durchschnittlichen Reichweite
in einem bestimmten Material eingesetzt. Einige charakteristische Größen der für diese Arbeit relevanten
β+-Umwandlung
18
9 F→188 O + e+ + νe (2.12)
sind in Tabelle in 2.2 dargestellt.
Halbwertszeit
T1/2/ min
Maximale (durchschnittl.)
Energie des e+/ MeV
Maximale (durchschnittl.)
Reichweite des e+/ mmH20
109,8 0,633 (0,202) 2,4 (0,6)
Tab. 2.2: Eigenschaften von 18F [Val03].
Paarvernichtung
Die Annihilation des Positrons kann auf zwei verschiedenen Wegen stattfinden:
1. Direkte Annihilation: Bei dem zur Paarerzeugung inversen Prozess zerstrahlen ein Hüllenelektron
und ein Positron direkt zu n Photonen:
e+ + e− → nγ. (2.13)
Hierbei ist eine Zwei-Photonen-Zerstrahlung am Wahrscheinlichsten, da die Wechselwirkungswahrschein-
lichkeit für jedes weitere Photon sehr stark abnimmt (für drei Photonen ist sie ca. um den Faktor 370 klei-
ner als für zwei Photonen [Ore49]). Die Ein-Photonen-Zerstrahlung ist ebenfalls zu vernachlässigen, da sie
wegen der Impulserhaltung an einem Atomkern stattfinden muss, der den Restimpuls des Massenschwer-
punktes von Elektron und Positron aufnimmt. Die bei der dominierenden Zwei-Photonen-Zerstrahlung
entstehenden Photonen werden aufgrund der Impulserhaltung annähernd im Winkel von 180 ° zueinander
abgestrahlt. Lediglich der geringe verbleibende Restimpuls des Massenschwerpunktes der zwei zerstrah-
lenden Teilchen führt zu einer Abweichung von 0.5 ° FWHM zu den bei verschwindendem Restimpuls
auftretenden 180 ° [Val03]. Dieser Effekt bewirkt eine Verschlechterung der Auflösung der PET.
2. Annihilation nach Bildung von Positronium: Das Positronium ist ein dem Wasserstoffatom
ähnlicher Zustand, bei dem das Positron den Atomkern ersetzt. Die Quantenmechanik zeigt, dass das
Positronium in zwei Zuständen existieren kann: Zum einen das Orthopositronium, bei dem Elektron- und
Positronenspin parallel ausgerichtet sind, was zu einem Gesamtspin von S = 1 führt, und zum anderen
das Parapositronium mit antiparalleler Spinausrichtung und einem Gesamtspin von S = 0. Da es sich
bei beiden Formen um metastabile Zustände handelt, zerfallen diese nach unterschiedlicher Lebensdauer
analog der direkten Annihilation in n Photonen. Aus der Spinerhaltung folgt jedoch, dass das Orthopo-
sitronium in eine ungerade Zahl von Photonen (sγ = 1) zerfallen muss, während das Parapositronium
in eine gerade Zahl von Photonen zerstrahlt, deren Spins sich antiparallel ausrichten, um den Ausgangs-
gesamtspin von S = 0 zu erhalten. Da der Ein- und Dreiquantenzerfall wesentlich unwahrscheinlicher
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ist, hat das Orthopositronium mit 140 ns eine wesentlich größere Lebensdauer als das Parapositronium
(125 ps). Da es aber in Materie zu Stößen mit Hüllenelektronen kommt, findet entweder eine Umwand-
lung des Orthopositroniums in Parapositronium oder ein Positronen-Pick-up durch ein Elektron statt.
Dadurch wird die effektive Lebensdauer des Orthopositroniums auf 0,5 - 5 ns reduziert [Par04].
2.3 Tomographische Bildrekonstruktion
Da die Erzeugung von Bildinformationen einer räumlichen Verteilung aus den gemessenen Projektions-
aufnahmen bei der PET und der Röntgen-Computertomographie auf den selben Prinzipien der tomogra-
phischen Rekonstruktion beruht, sollen diese Prinzipien hier kurz dargestellt werden. Man unterscheidet
dabei zwei Gruppen von Rekonstruktionsverfahren, die analytische und die iterative Rekonstruktion. Ers-
tere beruht auf der inversen Radon-Transformation und soll in Abschnitt 2.3.1 beschrieben werden. Sie
wird vor allem in der CT eingesetzt, zum Teil aber auch in der PET. Iterative Rekonstruktionsverfahren
(Abschnitt 2.3.2) werden vorwiegend in der PET eingesetzt.
2.3.1 Analytische Rekonstruktion
Grundlage für die analytische Rekonstruktion ist die sogenannte Radon-Transformation, die 1917 vom
Mathematiker Johann Radon veröffentlicht wurde [Rad17]: Sei eine zweidimensionale Verteilungsfunktion
f(~r) innerhalb der Fläche A gegeben, so beschreibt
pΦ(s) =
∫
A
f(~r) δ(s− ~r · ~nΦ) d2r (2.14)
eine Projektion dieser Funktion entlang einer Schar von parallelen Projektionsgeraden unter dem Winkel
Φ zwischen der y-Achse und den Projektionsgeraden (Abbildung 2.4). Der Parameter s = x sin Φ+y cos Φ
bezeichnet dabei den Abstand der Projektionsgeraden vom Koordinatenursprung. Mit dem Einheitsvektor
senkrecht zur Projektionsgeraden ~nΦ kann man diese in Hessischer Normalform mit der Geradengleichung
s = ~r · ~nΦ ausdrücken. Die Projektion pΦ(s) integriert die Verteilungsfunktion entlang der Projektions-
geraden (siehe Abb. 2.4).
F
x
y
s
p
sF (
)
f(r)
Abb. 2.4: Bildung von eindimensionalen Projektionen pΦ(s) einer zweidimensionalen Verteilung f(~r) mit
Hilfe exemplarisch dargestellter, paralleler Projektionsgeraden.
Unter der Radon-Transformation < versteht man die Transformation der zweidimensionalen Verteilungs-
funktion f(~r) zu der Gesamtheit aller eindimensionalen Projektionen p(s,Φ) 1:
p(s,Φ) = < [f(~r)] . (2.15)
1In der PET werden diese Projektionen LOR (line of response) genannt und mit dem Abstand der Projektionsgeraden
vom Koordinatenursprung ρ und dem Winkel Φ parametrisiert.
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Die Aufgabe bei der Rekonstruktion der Verteilungsfunktion aus den Projektionen besteht also im Finden
der inversen Radon-Transformation <−1. Ein Ansatz ist, dies mit einer einfachen Rückprojektion B
fb(~r) = B [p(s,Φ)] = B< [f(~r)] =
pi∫
0
pΦ(~r · ~nΦ) dΦ (2.16)
zu lösen. Um die Rückprojektion am Punkt ~r zu erhalten, wird über alle Projektionswerte integriert,
deren Projektionsgeraden durch ~r verlaufen. Aus Symmetriegründen genügt es hierbei über 180 ° zu
integrieren. Dies führt allerdings nicht zur ursprünglichen Verteilungsfunktion, da zum Beispiel Punkte
außerhalb eines räumlich begrenzten Objektes auch Projektionswerte zugeordnet werden, weil sie auf einer
Projektionsgeraden liegen. Wertet man das Operatorprodukt B< aus, erhält man statt der originalen
Verteilungsfunktion deren Faltung mit dem Faltungskern h(~r) = |~r|−1 [Sch02]:
B< [f(~r)] =
∫
A
f(~r′)∣∣∣~r − ~r′∣∣∣ d2r′ = (f ∗ h)(~r). (2.17)
Die Funktion h(~r) wird auch als Punktspreizfunktion (PSF) bezeichnet, da die Rückprojektion eines
punktförmigen Objektes δ(~r) gerade h(~r) ergibt. Dies kann wie folgt veranschaulicht werden: Die Pro-
jektionen eines punktförmigen Objektes sind δ-förmige Profile pΦ, deren Rückprojektion sich am Objekt-
punkt schneidende Geraden sind. Die Überlagerung (Integration) dieser Geraden über alle Winkel liefert
eine Verteilung, die mit 1/r nach außen abfällt.
Ziel muss es also sein, diese Faltung mit der PSF wieder rückgängig zu machen. Dieser Prozess wird auch
als Filterung bezeichnet. Eine Möglichkeit dies durchzuführen, beruht auf dem Faltungssatz1:
F2 {(f ∗ h)(~r)} = F2 {f(~r)} · F2 {h(~r)} . (2.18)
F2 steht hier für die zweidimensionale Fouriertransformation. Für die Fouriertransformierte des Faltungs-
kerns, die auch als Übertragungsfunktion H(ν) bezeichnet wird, findet man F2 {h(~r)} =
∣∣ν−1∣∣[Bra99].
Damit folgt mit Gleichung 2.17 aus dem Faltungssatz eine Möglichkeit zur Bestimmung der inversen
Radon-Transformation:
<−1 = F−12 {|ν| F2B.} (2.19)
Die Verteilung f(~r) kann also rekonstruiert werden, indem man (i) die Projektionen rückprojiziert und
über Φ integriert, (ii) die resultierende Verteilung Fourier-transformiert, (iii) im Frequenzraum mit dem
Abstand vom Ursprung wichtet und (iv) mit der inversen Fouriertransformation in den Ortsraum zu-
rück transformiert. Ein Nachteil dieses Verfahrens ist, dass zunächst alle Projektionen bekannt sein
müssen, bevor mit Schritt (i) begonnen werden kann. Die Rekonstruktion kann damit nicht parallel
zur Datenaufnahme erfolgen. Abhilfe schafft das sogenannte Central-Slice-Theorem: Es besagt, dass die
1D-Fouriertransformation F1 einer unter dem Projektionswinkel Φ aufgenommen Projektion einer Ver-
teilungsfunktion f(~r) gleich der 2D-Fouriertransformation der Verteilung entlang einer Geraden durch
den Ursprung des Frequenzraums unter dem Projektionswinkel ist. Damit kann man die inverse Radon-
Transformation ohne die Rückprojektion ermitteln, weshalb das Verfahren auch als direkte Fourier-
Rekonstruktion bezeichnet wird:
<−1 = F−12 F1. (2.20)
In der Praxis ist dieses Rekonstruktionsverfahren allerdings ungeeignet, da für diskrete Daten aufwendige
Interpolationen notwendig sind. Vorteilhafter ist stattdessen ein Verfahren, bei dem die zweidimensionalen
1Der Faltungssatz besagt, dass die Faltung im Ortsraum äquivalent zu dem Produkt von Funktion und Faltungskern im
Frequenzraum ist.
14
2.3 Tomographische Bildrekonstruktion
Fouriertransformationen in Gleichung 2.19 mit Hilfe von Gleichung 2.20 ersetzt werden:
<−1 = <−1F−11 {|ν| F1<B} = BF−11 {|ν| F1} . (2.21)
Mit dem „gefilterte Rückprojektion” genannten Verfahren lässt sich die inverse Radon-Transformation
durch Entfaltung der Projektionsprofile vor der Rückprojektion ermitteln. Die zuerst angewandten Ope-
ratoren F−11 {|ν| F1} können als (Ent)faltung der Projektionen mit dem Faltungskern/Filter h−1(ρ), der
inversen FT der inversen Übertragungsfunktion H−1(ν) = |ν|, aufgefasst werden. Damit ergibt sich die
gesuchte Verteilungsfunktion zu:
f(r) = B
[
(pΦ ∗ h−1)(ρ)
]
= B
 +∞∫
−∞
pΦ(s′)h
−1
(s− s′) ds′
 . (2.22)
Schreibt man die Anwendung dieser ersten drei Operatoren explizit aus, so folgt durch Vergleich mit
Gleichung 2.22, dass h−1(ρ) der δ-Distribution entspricht. In der Praxis lässt sich das schwer implemen-
tieren und man regularisiert das Problem indem man von H−1(ν) die hohen Frequenzen abschneidet.
Rücktransformiert man dieses begrenzte Frequenzspektrum dann in den Ortsraum ergibt sich ein glat-
ter wohldefinierter Faltungskern h−1(ρ). Dieser Schritt lässt sich auch dadurch rechtfertigen, dass die
hohen Ortsfrequenzen bereits durch den Aufnahmeprozess herausgefiltert wurden. Neben den Diskreti-
sierungsfehlern ist diese Veränderung des Entfaltungskerns die einzige Approximation in dem analytischen
Algorithmus der gefilterten Rückprojektion.
Die bisherigen Betrachtungen gelten für Parallelstrahlgeometrien. Für Fächerstrahlgeometrien, z.B. in
der CT, müssen entweder die Fächerprojektionen in Parallelprojektionen transformiert werden oder die
gefilterte Rückprojektion in eine fächerförmige Projektion umgewandelt werden (gewichtete gefilterte
Rückprojektion) [Sch02]. Erstere Methode hat den Nachteil, dass erst mehrere Fächerprojektionen auf-
genommen werden müssen, bevor eine Parallelprojektion erzeugt und verarbeitet werden kann.
2.3.2 Iterative Verfahren
Der Vorteil iterativer Rekonstruktionsverfahren gegenüber analytischen Verfahren besteht darin, dass
die diskrete und damit unvollständige Datenaufnahme von dem Modell berücksichtigt wird. Außerdem
können zusätzliche Informationen über das durch den zurückgelegten Weg des Positrons vor der Anni-
hilation und den Detektionsprozess verursachte Rauschen sowie sonstige Informationen über die Detektor-
geometrie und das zu untersuchende Objekt in dem Rekonstruktions-Modell berücksichtigt werden. Nach
Fessler [Fes94] ist ein iteratives Rekonstruktionsverfahren durch fünf Komponenten beschrieben:
• Eine Parametrisierung des Bildes, meist durch eine diskrete Anzahl von Voxeln mit den entspre-
chenden Voxelwerten fi (i = 1 . . .m).
• Ein Modell der Messung, welches eine Verbindung zwischen den m diskreten Bildpunkten fi und
den n gemessen Projektionen pj (j = 1 . . . n) herstellt. Dies wird meist mit Hilfe einer sogenannten
System-Matrix Aˆ = {aji} wie folgt ausgedrückt: pj =
∑m
i=1 ajifi. Ein Element aji der Matrix
beschreibt also die Wahrscheinlichkeit, dass ein Koinzidenzereignis, welches im Voxel i stattfindet,
in der Projektion pj detektiert wird.
• Ein Rausch-Modell, mit dem die Wahrscheinlichkeitsverteilung P (p|f) der gemessenen Projektionen
um deren Erwartungswert beschrieben wird1.
• Die „Kosten-Funktion” Q(f,p), die beschreibt, wie gut ein rekonstruiertes Bild den gemessenen
Projektionen entspricht. Ein Beispiel dafür ist die Poisson-Likelihoodfunktion.
• Ein Iterations-Algorithmus, der eine Maximierung der Kosten-Funktion zur Folge hat.
1Die Ausdrücke p und f sind hier als Vektoren aus den einzelnen Projektionen pj bzw. Bildpunkten fi zu verstehen.
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Aufgrund der Vielzahl und Komplexität der iterativen Verfahren, soll an dieser Stelle nur die univer-
selle „Maximum-Likelihood Expectation Maximization”-Methode (ML-EM) [Dem77], sowie die auf dieses
Verfahren anwendbare, konvergenzbeschleunigende „Ordered Subset Expectation Maximization” (OSEM)
genannte Methode grob umrissen werden.
Das „Maximum-Likelihood Expectation Maximization”-Verfahren (ML-EM) [Dem77] verwendet den Lo-
garithmus der Poisson-Likelihoodfunktion als Kosten-Funktion:
Q(f ,p) =
n∑
j=1
{
pj ln
(
m∑
i=1
ajifi
)
−
m∑
i=1
ajifi
}
. (2.23)
Die Berechnung der sich aus den angenommen Voxelwerten fi (aus der vorherigen Iteration) durch die Vor-
wärtsprojektion
∑m
i ajifi ergebenden Projektionen entspricht dem „Expectation”-Schritt des Expectation-
Maximization Iterationsalgorithmus (EM). Durch die Maximierung („Maximization”-Schritt) der „Kosten-
Funktion” unter Variation von f werden jene Voxelwerte f (k) bestimmt, von denen man erwartet, dass
sie am wahrscheinlichsten den gemessenen Projektionen pj entsprechen. Werden diese zwei Schritte alter-
nierend ausgeführt, lässt sich der ML-EM Algorithmus in Form einer Rekursionsformel für die (k+ 1)-te
Iteration des i-ten Voxel ausdrücken [She82]:
f
(k+1)
i = f
(k)
i
1∑n
j=1 aji
n∑
j=1
aji
pj∑m
i′=1 aji′f
(k)
i′
. (2.24)
Die ML-EM-Methode berücksichtigt die Poissonverteilung der gemessenen Projektionswerte. Trotzdem
kann es in der Praxis zu Problemen kommen, wenn die Messdaten zu verrauscht sind und der Algorithmus
versucht, das rekonstruierte Bild an diese Daten anzupassen. Es entstehen dabei Artefakte, die zu einem
schachbrettförmigen Muster innerhalb eines eigentlich homogenen Aktivitätsbereiches führen. Daher wird
der ML-EM-Algorithmus nach einer bestimmten Anzahl Iterationen abgebrochen.
Das OSEM-Verfahren modifiziert den ML-EM dahingehend, dass es den Projektionsraum (das Sino-
gramm) in S disjunkte Teile, sogenannte „Subsets”, unterteilt. Der ML-EM wird nacheinander auf jedes
Subset angewandt, wobei für jede neue Subset-Iteration die Ergebnisse aus der vorangegangenen Subset-
Iteration eingehen. Dieses 1994 von Hudson et al. [Hud94] für die PET vorgeschlagene Rekonstruktions-
verfahren war das erste iterative Verfahren, das schnell genug war, um klinisch eingesetzt zu werden.
Empirisch zeigt sich, dass damit die Konvergenz um einen Faktor von ca. S beschleunigt wird [Val03].
Für die in dieser Arbeit rekonstruierten PET-Daten wurde eine spezielle OSEM-Methode, die sogenann-
te schwächungsgewichtete OSEM (AW-OSEM) eingesetzt [Mic98]. Diese beruht auf einer Modifikation
der ML-Methode. Während in Gleichung 2.24 von idealen, ungeschwächten Projektionsdaten pj ausge-
gangen wurde, wird bei der AW-OSEM-Methode berücksichtigt, dass die gemessenen Projektionen die
Photonenschwächung zwischen Annihilationsort und Detektor beinhalten. Die geschwächten Projektionen
sollen zur Unterscheidung von den ungeschwächten Projektionsdaten pj mit p˜j bezeichnet werden. Die
Schwächungskorrektur findet nicht im Projektionsraum, sondern im Bildraum statt. Deshalb wird der
Normierungsfaktor
∑n
j=1 aji aus Gleichung 2.24 noch mit den in Kapitel 3.4 näher erläuterten Schwä-
chungskorrekturfaktoren (ACF für Attenuation Correction Factor, ACF j = pj/p˜j) aller Projektionen j,
die zu diesem Bildpunkt beitragen, ergänzt. Damit ergibt sich folgende Iterationsvorschrift:
f
(k+1)
i = f
(k)
i
1∑n
j=1 (aji/ACF j)
n∑
j=1
aji
p˜j∑m
i′=1 aji′f
(k)
i′
. (2.25)
Der Term
∑n
j=1 (aji/ACF j) entspricht damit der Schwächung des i-ten Bildvoxels. Ursprünglich wurde
dieses Verfahren für die Transmissions-Schwächungskorrektur entwickelt, da der genannte Term aufgrund
der Summation über eine wesentlich bessere Messstatistik, als die in der ungewichteten ML-EM, einzeln
auf die jeweiligen Projektionen angewendeten Schwächungsfaktoren, verfügt.
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3 Grundlagen des PET/CT
Die Grundlagen der beiden Bildgebungsmodalitäten sollen in diesem Kapitel getrennt behandelt werden.
Die Funktionsprinzipien der CT und der PET werden in den Abschnitten 3.1 und 3.3 erläutert. Auf die
Voraussetzungen für zeitlich aufgelöste Aufnahmen für die jeweiligen Modalitäten wird in den Abschnitten
3.2 (CT) und 3.5 (PET) eingegangen. Die Bezeichnung „zeitlich aufgelöst” soll in diesem Zusammenhang
bedeuten, dass periodische Bewegungen durch eine diskrete Anzahl von dreidimensionalen Datensätzen
aus unterschiedlichen Bewegungsphasen (Gates) dargestellt werden. In Abschnitt 3.4 soll aufgrund der
Bedeutung für diese Arbeit gesondert auf die Schwächungskorrektur in der PET eingegangen werden.
Das verwendete PET/CT-System wird in Abschnitt 3.6 vorgestellt.
3.1 Prinzip der Röntgen-Computertomographie (CT)
Unter der Röntgen-Computertomographie versteht man das Durchstrahlen eines Objektes mit Röntgen-
strahlung unter verschiedenen Winkeln und die Rekonstruktion von Schichtbildern aus den gemessenen
Schwächungsprofilen p
CT
Φ
. Da die Röntgenröhre polychromatische Röntgenstrahlung produziert, setzt sich
die am Detektor gemessenen Intensität I aus dem Integral der Schwächung der Anfangsintensitäten I0(E)
für die einzelnen Energien zusammen. Damit ergibt sich mit der Anwendung des Lambert-Beer’schen
Schwächungsgesetzes auf den zurückgelegten Weg zwischen Röntgenröhre und Detektor l:
I =
Emax∫
0
I(E) dE =
Emax∫
0
I0(E)e
− ∫ µ(E,l) dl
dE. (3.1)
Aufgrund der Energieabhängigkeit der Schwächungskoeffizienten lässt sich daraus keine Beziehung zwi-
schen dem Verhältnis der gemessenen Intensität zur Ausgangsintensität und der Verteilung der Schwä-
chungskoeffizienten formulieren. Deshalb wird Gleichung 3.1 approximiert, indem eine mittlere Energie E¯
angenommen und das Integral über die Energie fallen gerlassen wird1. Damit erhält man einen linearen
Zusammenhang zwischen den gemessen Schwächungsprofilen p
CT
Φ
und der Verteilung der Schwächungsko-
effizienten µ(E¯, l). Das ermöglicht eine Rekonstruktion dieser Verteilung aus den Projektionen mit Hilfe
der gefilterten Rückprojektion (siehe 2.3.1):
p
CT
Φ
= −ln
(
I
I0
)
=
∫
µ(E¯, l) dl. (3.2)
Die rekonstruierten Schwächungskoeffizienten µCT := µ(E¯) werden in der Röntgen-Computertomographie
durch eine auf die Schwächung von Wasser µCT (H2O) bezogene, relative Skala dargestellt. Die Umrech-
nung der Schwächungskoeffizienten µCT in diese einheitenlosen CT-Zahlen H, auch Hounsfield-Werte
genannt, erfolgt nach folgender Vorschrift:
H =
(
µCT − µCT (H2O)
µCT (H2O)
)
· 1000. (3.3)
1Aus dieser Näherung resultieren die sogenannten Strahlaufhärtungs-Artefakte, da sich die mittlere Energie beim Durch-
gang durch das schwächende Gewebe erhöht. Die Ursache dafür ist, dass niederenergetische Röntgenstrahlung aufgrund
der größeren Photoeffekt-Wechselwirkungswahrscheinlichkeit stärker geschwächt wird als höherenergetische. Dieser Ef-
fekt wird aber durch empirische Korrekturen vor der Rekonstruktion im Raum der Projektionen als auch im Bildraum
korrigiert.
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Die CT-Zahlen für Wasser und Luft sind per Definition auf 0 HU bzw. −1000 HU festgelegt. Die CT-
Zahlen geben also die Abweichung der Schwächung vonWasser in Promille an. Damit erhält man eine theo-
retisch nach oben offene Skala. In der Praxis hat sich allerdings ein Bereich von−1024 HU ≤ H ≤ 3071 HU
durchgesetzt, dessen ganzzahlige Werte in 12-Bit-Datenwörtern gespeichert werden können1. Da das
menschliche Auge nur eine begrenzte Anzahl an Grauwerten unterscheiden kann, wird in der radiolo-
gischen Praxis immer nur ein kleiner Ausschnitt dieses Bereiches, auch Fenster genannt, dargestellt.
CT-Zahlen, die unterhalb des gewählten Fensterbereichs liegen, werden Schwarz dargestellt und Wer-
te, die oberhalb des Fensterbereichs liegen, werden Weiß dargestellt. Die Fensterung führt also zu einer
Kontrastverbesserung in dem betrachteten Hounsfield-Bereich, der sich nach dem darzustellenden Gewe-
be richtet. In Abbildung 3.1 sind die CT-Zahlen für einige biologisch relevante Gewebearten sowie eine
mögliche Fensterung dargestellt.
Abb. 3.1: Hounsfield-Bereiche für unterschiedliche Körpersubstanzen, Gewebe und Organe nach [Sch02].
Vergrößert dargestellt ist eine Fensterung um H = 0 HU mit einer Breite von ∆H = 200 HU.
Die in dieser Arbeit verwendete CT-Einheit des Siemens Biograph 16 PET/CT arbeitet im Spiralverfah-
ren. Das bedeutet, dass durch Rotation der Röntgenröhre und gleichzeitigen Patiententischvorschub in
z -Richtung eine schraubenförmige Bewegung der Röntgenröhre relativ zum Untersuchungsobjekt erzeugt
wird (Abb. 3.2b). Die fächerförmig ausgesandten Strahlen werden auf der anderen Seite des Objektes
von einem Detektorfeld registriert (Abb. 3.2a). Dieses besteht aus mehreren Szintillationsdetektoren, die
durch Photodioden ausgelesen werden. Vor den Szintillationsdetektoren sind Kollimatoren angebracht,
die den Anteil der auf die Detektoren treffenden, in der x -y-Ebene gestreuten Photonen verringern und
somit einer Verschlechterung der Bildqualität durch gestreute Photonen entgegenwirken. In modernen
CT-Geräten sind in z -Richtung, die auch als axiale Richtung bezeichnet wird und senkrecht zur Schicht-
ebene verläuft, mehrere Detektoren nebeneinander angeordnet, um das gleichzeitige Aufnehmen mehrerer
Schichtebenen zu erlauben. Die schräg zur x -y-Ebene aufgenommen Projektionen müssen für eine 2D-
Rückprojektion zunächst auf die entsprechende x -y-Ebene projiziert werden. Dieser Prozess wird auch als
Rebinning bezeichnet. Das Detektorfeld des verwendeten Scanners verfügt in z -Richtung über 16 schmale
Detektorreihen, die eine Schichtdicke von 0,75 mm erlauben, und über jeweils vier breitere Detektorreihen
am Rand, die eine Schichtdicke von 1,5 mm bei einer größeren röhrenseitigen Kollimatorstellung ermög-
lichen (Abb. 3.3). Bei letzterer Kollimatoreinstellung werden jeweils zwei Detektorreihen der 16 inneren
Reihen kombiniert. Die Dicke der zu rekonstruierenden Schichten wird also sowohl durch die röhrenseitige
Kollimation als auch durch die elektronischen Kombination der Detektorsignale definiert.
1Die Einführung von CT-Zahlen kleiner 1000 HU ist dadurch motiviert, dass bei der CT-Rekonstruktion CT-Zahlen kleiner
1000 HU entstehen können, da der in der gefilterten Rückprojektion angewendete Faltungskern negative Werte aufweist.
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3.2 Voraussetzungen für zeitlich aufgelöste CT
(a) (b)
Abb. 3.2: (a) Prinzip eines Fächerstrahl-CT, (b) Prinzip des Spiral-CT-Verfahrens: Röhre und Detektor-
feld rotieren schraubenförmig um das Untersuchungsobjekt, nach [See01]. Das verwendete Koor-
dinatensystem entspricht dem des in Abschnitt 3.6 beschriebenen PET/CT-Koordinatensystems.
z
röhrenseitigerKollimator
Isozentrum
(Rotationsachse)
16 x 0.75 mm
16 x 1.5 mm
Detektorfeld
Röntgenröhre
Abb. 3.3: Schematische Darstellung eines Mehrschicht-Detektorfeldes mit zwei verschiedenen Kollimator-
einstellungen am Beispiel des Siemens Somatom Sensation 16.
3.2 Voraussetzungen für zeitlich aufgelöste CT
Für die zeitlich aufgelöste Aufnahme periodischer Bewegungen mit Hilfe der CT, was im Folgenden auch
als 4D-CT bezeichnet werden soll, lassen sich zwei Bedingungen formulieren.
Zum einen muss die Aufnahmedauer für eine Schicht wesentlich kleiner als die Dauer einer Bewegungs-
periode sein, um diese Bewegung zeitlich auflösen zu können. Die zeitliche Auflösungszeit eines CT-Bildes
entspricht in etwa der halben Rotationszeit der Gantry, also der rotierenden Einheit von Röntgenröhre
und Detektor. Im Gegensatz zu Herzuntersuchungen mit wesentlich kürzen Periodendauern stellt diese
Bedingung für die Auflösung von Atembewegungen (typische Periodendauern zw. 3 und 6 s) keine zusätz-
lichen Anforderungen an heutige Computertomographen. So kann am verwendeten PET/CT bei hohen
Atemfrequenzen eine Rotationszeit von 0,5 s und zukünftig bei langsamen Frequenzen eine Rotationszeit
von 0,75 s gewählt werden, was einer zeitlichen Auflösung von 0,25 s bzw. 0,38 s für eine halbe Rotation
der Gantry entspricht.
Die zweite Bedingung ist dagegen für atmungsaufgelöste CT nicht trivial: So müssen für jeden zu rekon-
struierenden Messpunkt mindestens über die gesamte Periodendauer Schwächungsdaten aufgenommen
werden. Für das beschriebene Mehrschicht-Spiral-CT-Verfahren lässt sich folgende Abschätzung für die
maximale Periodendauer Tmax, bei der die Bewegung noch über die gesamte Periodendauer aufgenommen
werden kann, formulieren1:
Tmax =
N − 1
N
· trot
P
. (3.4)
1Die Gleichung wurde vom Gerätehersteller Siemens AG, Medical Solutions durch Stefan Käpplinger angegeben.
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Der zweite Faktor trot/P gibt die Zeit an, die ein fester Punkt des untersuchten Mediums im „Sichtbe-
reich” des Detektors liegt. Diese auch „zeitliche Abdeckung” genannte Größe beschreibt die Zeitdauer,
die benötigt wird um das Detektorfeld um die Länge der Strahl-Kollimation, also dem Produkt aus der
Anzahl der Schichten N und der Schichtdicke, weiterzufahren. Dieser Faktor setzt sich aus der Rota-
tionszeit trot für eine Rotation der Gantry und dem Pitch P zusammen. Letzterer ist das Verhältnis
zwischen dem Tischvorschub pro Gantryrotation und der Strahl-Kollimation. Ein Pitch von 1 bedeutet
also, dass während einer Rotation ein Bereich von der Länge der Strahl-Kollimation gescannt wird. In
diesem Fall entspricht die Rotationszeit gerade der Zeit, die ein fester Punkt des untersuchten Mediums
im „Sichtbereich” des Detektors liegt. Der erste Faktor N−1N kann als Korrekturfaktor aufgefasst werden.
Er entspricht der Forderung, dass sich die N gleichzeitig aufgenommenen Schichten um eine Schichtdicke
mit den nächsten N Schichten überlappen müssen. Der verwendete 16-zeilige CT des Biograph 16 wurde
dahingehend modifiziert, dass Pitchwerte von P = 0, 1 bei einer Rotationszeit von 0,5 s möglich sind und
somit Atembewegungen mit einer Periodendauer von bis zu knapp 5 s aufgenommen werden können1.
Um eine Zuordnung zwischen akquirierten Daten und Atemphase durchführen zu können, wird ein exter-
nes Atemsignal benötigt, welches sich mit dem Zeitpunkt der Datenaufnahme synchronisieren lassen muss.
Auf die genaue Umsetzung der Aufnahme und Verarbeitung der Daten wird in Kapitel 4.3 eingegangen.
3.3 Prinzip der Positronen-Emissions-Tomographie (PET)
3.3.1 Physikalisches Prinzip
Die Positronen-Emissions-Tomographie beruht auf dem in Kapitel 2.2 geschilderten Positronenzerfall in
zwei sich in entgegengesetzte Richtung bewegende Photonen. Der Nachweis dieser zwei Photonen erfolgt
mit Szintillationsdetektoren, die in kommerziellen Geräten üblicherweise ringförmig um das Gesichtsfeld,
welches auch als field of view (FOV) bezeichnet wird, angeordnet sind. Dabei werden nur solche Ereignisse
weiterverarbeitet, bei denen in einem gewissen Zeitintervall τ , zwei Photonen nachgewiesen werden. Dies
wird als Koinzidenz bezeichnet. Die Intervalldauer wird zum einen aus einem möglichen Unterschied der
Nachverarbeitungszeit der Detektoren und zum anderen durch den maximalen Laufzeitunterschied der
zwei Photonen bestimmt. Betrachtet man nur Koinzidenzen innerhalb eines Detektorringes, so ergibt sich
der maximale Laufzeitunterschied für den verwendeten Scanner mit dem Durchmesser des Detektorringes
dRing = 70 cm zu dRing/c = 2, 3 ns. Da in heutigen sogenannten 3D-Scannern mehrere Detektorringe
nebeneinander angeordnet sind und somit auch zur x -y-Ebene schräge Koinzidenzen zugelassen sind, wird
der maximale Laufzeitunterschied noch minimal erhöht.
Zur Beschreibung einer Koinzidenz wird die sogenannte „line of response” (LOR), auch Koinzidenzlinie
genannt, benutzt. Diese entspricht der Linie zwischen den zwei bei einer Koinzidenz ansprechenden De-
tektoren, auf der aufgrund der räumlichen Korrelation der Annihilationsphotonen auch der Ort des
Positronenzerfalls liegt (siehe Abb. 3.4)2. Jede LOR wird durch den Abstand s zum axialen Ringzen-
trum (Isozentrum) und dem Winkel Φ parametrisiert. Die histogrammatische Darstellung der Anzahl
der gemessenen Koinzidenzen der jeweiligen LOR im zweidimensionalen Feld (s,Φ) wird als Sinogramm
bezeichnet. Es enthält somit die Gesamtheit aller Projektionen. Die Bezeichnung ist daraus motiviert,
dass verschiedene zum selben Punkt (x, y) gehörende LOR in dieser Darstellung eine sinusförmige Kurve
ergeben.
Aus dem Sinogramm kann man mit tomographischen Rekonstruktionsverfahren (siehe Kapitel 2.3) die
räumliche Verteilung der Positronenzerfälle, die bis auf die in Kapitel 2.2 erwähnten Abweichung (Posi-
1Experimentell zeigte sich, dass Bewegungen mit einer Periodendauer von 5,5 s noch artefaktfrei aufgenommen werden
können. Zukünftig soll das Gerät durch eine herstellerseitige Erweiterung auch Rotationszeiten von 0,75 s bei gleichem
Pitch zulassen, was die Aufnahme von Atembewegungen mit einer Periodendauer von bis zu 7 s erlaubt.
2Die in Abschnitt 2.2 diskutierte geringe Abweichung von der kollinearen Annihilation wird für diese Betrachtung vernach-
lässigt. Zur Vermeidung des sich daraus ergebenden Fehlers müsste der Eintrittswinkel der Photonen in die Detektoren
bestimmt werden.
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Abb. 3.4: Links: Vereinfachtes Prinzip eines PET-Scanners. Beispiel für einen Positronenzerfall und der
daraus resultierenden LOR zwischen Detektor 1 und 14. Zusätzlich sind zwei weitere mögliche
LOR für den gleichen Zerfallsort eingezeichnet. Rechts: Sinogrammdarstellung der drei LOR.
Die Gesamtheit aller möglichen LOR für einen festen Zerfallsort ergibt eine halbe Periode einer
Sinuskurve (blau). Die x -Achse ist auf den Ringradius rScanner normiert.
tronenbewegung zwischen Erzeugung und Annihilation) der Aktivitätsverteilung entspricht, ermitteln.
Um die schrägen Koinzidenzen zu rekonstruieren, kann man entweder dreidimensionale Rekonstruktions-
algorithmen verwenden, siehe [Val03], oder man projiziert die schrägen Projektionen vor der zweidimen-
sionalen, schichtweisen Rekonstruktion auf entsprechende x -y-Ebenen. Dieses „Rebinning” ist aufgrund
der kürzeren Rekonstruktionszeit das heute gängige Verfahren.
3.3.2 Korrekturen
Um quantitative Rückschlüsse auf die wahre Aktivitätskonzentrationen ziehen zu können, müssen ver-
schiedene auftretende Effekte mit berücksichtigt und korrigiert werden. Diese sollen hier kurz vorgestellt
werden, wobei auf die Schwächungskorrektur gesondert in Abschnitt 3.4 eingegangen wird.
Abb. 3.5: Mögliche Szenarien der Koinzidenzdetektion. Rot sind die ansprechenden Detektoren darge-
stellt, die zur Definition der registrierten LOR (gelb) führen; Links: Echte Koinzidenz. Mitte :
Gestreute Koinzidenz. Der Detektor, der zu einer korrekten Projektion des Annihilationsortes
führen würde, ist grün dargestellt. Rechts: Zufälligen Koinzidenz mit entsprechender LOR.
Würden allerdings auch noch die beide grünen Detektoren innerhalb des Koinzidenzzeitfens-
ters ansprechen, weil die entsprechenden Photonen weder absorbiert noch aus dem Detektor
herausgestreut werden, handelte es sich um eine multiple Koinzidenz.
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Zufällige Koinzidenzen
Als zufällige Koinzidenzen (Randoms) werden Ereignisse bezeichnet, bei denen zwei Photonen, die nicht
von einem gemeinsamen Annihilationsereignis stammen, fälschlicherweise als ein Koinzidenzereignis re-
gistriert werden (siehe Abb. 3.5). Dies ist eine Folge der endlichen Zeitspanne τ , die zwei registrierte
Ereignisse zeitlich maximal auseinanderliegen dürfen, um als Koinzidenz registriert zu werden. Notwendig
ist diese Zeitspanne primär aufgrund der unterschiedlichen Registrierungs- und Nachverarbeitungsdauer
der zwei Ereignisse, die durch die Fluoreszenz-Zeitkonstante der Szintillationskristalle und der nachge-
schalteten Auswerteelektronik verursacht werden. Zudem kann es zu einem Laufzeitunterschied der zwei
Photonen kommen. Wenn zur Zeit T im Detektor i ein Photon registriert wird, kommt es zu einer Ko-
inzidenz zwischen den Detektoren i und j, falls im Detektor j im Intervall [T − τ, T + τ ] ein Ereignis
registriert wurde. Daher ergibt sich ein Koinzidenzzeitfenster von 2τ . Das Koinzidenzzeitfenster ist in der
Größenordnung von einigen Nanosekunden.1 Unter der Annahme von unabhängigen Einzelzählraten N˙i,
N˙j der zwei Detektoren i, j liefert
N˙randomij = 2τN˙iN˙j (3.5)
eine gute Abschätzung für die Anzahl an zufälligen Koinzidenzen zwischen den Detektoren i und j. Das
bedeutet, dass die Zählrate für zufällige Koinzidenzen ungefähr proportional zum Quadrat der Einzel-
zählraten und damit bei vernachlässigbaren Totzeiteffekten proportional zum Quadrat der Aktivitätskon-
zentration ist. Es gibt verschiedene Ansätze den Einfluss der zufälligen Koinzidenzen auf die Zählraten
zu korrigieren: So kann der Anteil der zufälligen Koinzidenzen an der gemessenen Koinzidenzzählrate aus
den Einzel-Zählraten abgeschätzt werden. Eine andere Methode ist es, einen verzögerten Koinzidenzkanal
zu erzeugen, bei dem die Ereignisse eines der beiden betrachteten Detektoren in einem um mehrere τ
verzögerten Zeitfenster erfasst werden. Dadurch sind alle sich ergebenden Koinzidenzen aus dem verzö-
gerten und unverzögerten Detektorsignal zufällig. Aus der Subtraktion der Zählrate dieses verzögerten
Koinzidenzkanals von der gemessenen (prompten) Koinzidenzzählrate ergibt sich eine Schätzung für die
von den zufälligen Koinzidenzen bereinigte Zählrate.
Normalisierung
Verschiedene LOR weisen unterschiedliche Sensititivitäten auf. Ursachen dafür sind verschiedene intrin-
sische Detektoreffizienzen, geometrische Effekte und Synchronisationsungenauigkeiten zwischen verschie-
denen Detektoren. Als Beispiel für einen geometrischen Effekt sei der transaxiale geometrische Effekt
genannt: Photonen, die schräg auf die Detektorfläche treffen, legen im Szintillator eine größere Strecke
zurück als senkrecht auftreffende. Dies resultiert in einer höheren Wechselwirkungswahrscheinlichkeit und
damit in einer größeren Sensitivität der entsprechenden LOR. Neben diesem gibt es noch viele andere
Geometrie- und Raumwinkel-abhängige Effekte. Es gibt prinzipiell zwei Ansätze diese Variationen in der
Sensitivität zu normalisieren: Zum einen kann man die Normalisierung durchführen, indem man mit ei-
ner homogenen Aktivitätsverteilung die Gesamtheit der geometrischen Effekte und Detektoreffizienzen
für eine bekannte homogene Aktivitätsverteilung direkt misst. Der Korrekturfaktor für die Normalisie-
rung einer LOR ergibt sich dann aus dem Verhältnis von erwarteter Zählrate zu der gemessen Zählrate
für die entsprechende LOR. Zum anderen kann man die einzelnen Einflüsse getrennt betrachten und diese
theoretisch modellieren bzw. experimentell bestimmen. Diese komponentenbasierte Normalisierung wird
bei dem verwendeten Gerät angewendet. Die Detektoreffizienzen werden dafür mit Hilfe eines Phantoms
mit homogener Aktivitätsverteilung ermittelt.
1Der verwendete Siemens Biograph 16 PET/CT-Scanner hat ein Koinzidenzzeitfenster von 2τ = 4.5 ns [Ber04]. Dies wird
durch schnelle LSO-Detektoren ermöglicht.
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3.3 Prinzip der Positronen-Emissions-Tomographie (PET)
Totzeit
Als Totzeiteffekt bezeichnet man die Abweichung von der Linearität zwischen Aktivität und Zählrate
bei hohen Zählraten. Die Ursache hierfür liegt in der Zeit, die zur Signalauswertung benötigt wird. Den
größten Beitrag zur Totzeit liefert die Integrationszeit der Einzelereignisse. Das ist die Zeit, in der die
Ladungen der Photomultiplier, die auf einen Szintillationsblitz zurückgehen, summiert werden. Depo-
niert ein weiteres Photon während der Integrationszeit Energie im Detektor, so wird die Signalstärke der
zwei Ereignisse addiert (Pulse Pile-Up). Je nachdem, ob die der integrierten Gesamtladung zugeordnete
Energie oberhalb des Energiefensters liegt, werden beide Ereignisse verworfen oder fälschlicherweise als
ein Ereignis interpretiert. In letzterem Fall wird dem Ereignis eine falsche Orts- und Energieinformation
zugeordnet. Eine weitere Ursache für den Totzeiteffekt ist die Resetzeit der Nachfolgeelektronik, in der
registrierte Ereignisse nicht verarbeitet werden können und somit verworfen werden. Auch die Registrie-
rung von mehreren Koinzidenzen während eines Koinzidenzzeitfensters (multiple Koinzidenzen) erhöht
den Totzeiteffekt. Da es in diesem Fall nicht möglich ist, die wahren Koinzidenz-Ereignispaare herauszu-
finden, werden diese mehrfachen Koinzidenzen verworfen. Die Koinzidenz-Signalverarbeitungszeit wirkt
sich nur gering auf die Totzeit aus, da die Anzahl an Koinzidenzen wesentlich kleiner ist, als die Anzahl
an Einzelereignissen. Die Totzeit kann mit der Messung einer abklingenden Quelle bestimmt werden,
indem man die Zählraten von niedrigen Aktivitäten, bei denen die Totzeit vernachlässigbar ist, hin zu
hohen Aktivitäten extrapoliert. Das Verhältnis von gemessener und extrapolierter Zählrate entspricht
dem Anteil der durch Totzeiteffekte verworfenen Ereignisse.
Gestreute Koinzidenzen
Wie in Kapitel 2.1 gezeigt wurde, kommt es zu inelastischer Streuung der Annihilationsphotonen im Un-
tersuchungsobjekt, wohingegen die elastische Streuung für Annihilationsphotonen vernachlässigt werden
kann. Werden diese gestreuten Photonen registriert, wird der Koinzidenz eine falsche LOR zugeordnet
(siehe Abb. 3.5). Die Zahl der registrierten gestreuten Photonen kann zwar durch das Anwenden einer
Energiefensterung reduziert werden, aber eine Abschätzung mit Gleichung 2.1 zeigt die Grenzen die-
ses Verfahrens: Photonen, die um 36 ° gestreut werden, verlieren nur 82 keV ihrer Energie und würden
sich somit noch innerhalb des Energiefensters (auch Photopeakfenster) von [425, 650] keV des verwende-
ten PET-Scanners befinden1. Eine weitere Eingrenzung des Energiefensters ist aufgrund der begrenzten
Energieauflösung der Detektoren nicht möglich, da der Anteil an verworfenen ungestreuten Koinzidenzen
zu groß wäre. Deshalb ist eine weitere Korrektur notwendig, um den negativen Einfluss der Streuung auf
Kontrast, Auflösung und quantitative Aktivitätsbestimmung zu verringern. Dazu gibt es verschiedene An-
sätze: Eine Möglichkeit ist es, zusätzliche Energiefenster unterhalb des Photopeak-Fensters oder oberhalb
von 511 keV einzusetzen, um damit den Streuanteil im Photopeak-Fenster zu approximieren. Ein anderer
Ansatz ist es, die Verteilung der gestreuten Photonen für das gegebene Medium mit Hilfe der Kenntnisse
über die Physik der Photonenstreuung analytisch oder numerisch, z. B. mit Monte-Carlo-Simulationen,
abzuschätzen.
Im verwendeten Gerät basiert die Streukorrektur unter der vereinfachten Annahme von Einfachstreuung
auf einer analytischen Berechnung, die die gemessenen Schwächungs- und Emissionsdaten im Bildraum
benötigen [Wat96, Wat00]. Dabei wird der Streuanteil einer LOR durch die Summation der Streuanteile
mehrerer Streuzentren zu dieser LOR ermittelt. Der Streuanteil eines einzelnen Streuzentrums ergibt sich
aus der Aktivität sowie deren exponentieller Schwächung entlang der Strecke zwischen Streupunkt und
den Detektoren, der Länge dieser Strecken, dem Compton-Streuquerschnitt, dem von den Detektoren
1Bisher oft benutzte BGO-Detektoren (Bismut-Germanat) werden in kommerziellen PET-Scannern aufgrund schlechte-
rer Energieauflösung mit einer unteren Energieschwelle von 350 keV betrieben [Val03]. Damit werden Ereignisse erst
verworfen, wenn die Photonen um mehr als 57 ° gestreut wurden.
Zu beachten ist, dass die Energieauflösung der Detektoren auch dazu führt, dass Photonen, deren Energie unter-
halb des Energiefensters liegen, fälschlicherweise eine Energie innerhalb des Energiefensters zugewiesen und die daraus
resultierende Koinzidenz nicht verworfen wird.
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abgedeckten Raumwinkel sowie deren Effektivitäten [Wat96]. Wird diese Berechnung für mehrere LOR
mit mehreren homogen verteilten Streuzentren durchgeführt, kann daraus der gesamte Streuanteil für
alle LOR interpoliert werden.
3.4 Schwächungskorrektur
3.4.1 Motivation
Auf der Wegstrecke zwischen dem Entstehungsort der Annihilationsphotonen und den PET-Detektoren
kommt es aufgrund der in Kapitel 2.1 genannten Prozesse zur Abschwächung der Photonen gemäß des
Lambert-Beerschen Schwächungsgesetzes (Gleichung 2.7). Da zur Detektion einer Koinzidenz beide An-
nihilationsphotonen nachgewiesen werden müssen, ergibt sich die Nachweiswahrscheinlichkeit für eine
Koinzidenz aus dem Produkt der Nachweiswahrscheinlichkeiten der beiden einzelnen Photonen. Diese
Koinzidenz-Nachweiswahrscheinlichkeit bzw. die Koinzidenzzählrate ist unabhängig vom Ort der Anni-
hilation bzw. der Entfernung dieses Ortes von den jeweiligen Detektoren l1, l2, sondern hängt nur von der
Länge L = l1 + l2 der LOR ab:
N˙Koinzidenz = N˙0 · e−µl1 · e−µl2 = N˙0e−µL. (3.6)
Damit ist die Schwächung für alle Koinzidenzen, die auf derselben LOR liegen, identisch. Gleichung 3.6
gilt für homogene Medien. Für inhomogene Medien bleibt die Aussage erhalten, jedoch muss über die
ortsabhängigen Schwächungskoeffizienten entlang der LOR integriert werden:
N˙Koinzidenz = N˙0e
− ∫
LOR
µ(E,l)dl
. (3.7)
Um die Schwächung der Annihilationsphotonen zu korrigieren, muss also das Integral über die Schwä-
chungskoeffizienten entlang der jeweiligen LOR ermittelt werden. Daraus ergibt sich die Definition des
Schwächungskorrekturfaktors (ACF für Attenuation Correction Factor) für die entsprechende LOR zu
ACF :=
N˙0
N˙Koinzidenz
= e
∫
LOR
µ(E,l)dl
. (3.8)
Multipliziert man die Koinzidenzzählrate einer LOR mit dem dazugehörigen ACF, erhält man eine Ab-
schätzung für die von der Schwächung unbeeinflusste Zählrate N˙0 . Es gibt verschiedene Ansätze, die ACF
zu ermitteln, die im nächsten Abschnitt vorgestellt werden sollen.
3.4.2 Ansätze
Berechnete Schwächungskorrektur
Mit der berechneten Schwächungskorrektur lassen sich rauschfreie Schwächungsfaktoren für jede LOR
ausrechnen ohne die Schwächung empirisch zu bestimmen. Dazu werden die Emissionbilder in Bereiche
gleicher Gewebeart segmentiert. Unter der Annahme, dass diese Gewebetypen jeweils homogen bezüglich
ihrer Schwächung sind, werden den Segmenten Durchschnittswerte für die entsprechenden Gewebetypen
zugeordnet.Wegen dieser einschränkenden Annahme wird diese Methode nur sehr begrenzt, z.B. bei Ge-
hirnuntersuchungen, bei denen in Schädel und Gehirn segmentiert wird, angewendet. Aufgrund der Abwei-
chung der modellierten von der tatsächlichen Dichteverteilung kommt es zu Über- bzw. Unterschätzung
der Schwächung von bis zu 20 % [Hoo96].
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Transmissions-Schwächungskorrektur mit radioaktiven Quellen
Eine Möglichkeit zur Schwächungskorrektur besteht darin, Messungen mit Transmissionsquellen ohne
und mit schwächendem Medium durchzuführen. Das Verhältnis beider Zählraten entspricht dem Kor-
rekturfaktor ACF. Ein genereller Nachteil der Schwächungskorrektur mit Transmissionsmessungen für
klinische Anwendungen ist die dafür zusätzlich benötige Zeit, die bis zu 20 min betragen kann. Trans-
missionsmessungen können im Koinzidenzmodus und im Single-Modus aufgenommen werden. Diese zwei
Varianten sollen nachfolgend zusammen mit der Segmentierung, die eine optionalen Nachverarbeitung
der gemessenen Transmissionsdaten darstellt, erläutert werden.
• Koinzidenzmodus: Bei dieser Art der Transmissions-Schwächungskorrektur werden im Gegen-
satz zum Single-Modus, in dem Einzelereignisse registriert werden, Koinzidenzereignisse gemes-
sen. Hierzu werden meist 68Ge-68Ga-Transmissionsquellen verwendet. 68Ge ist ein im Verleich zu
68Ga langlebiges Radionuklid mit einer Halbwertszeit von 270,8 Tagen, welches ausschließlich durch
Elektronen-Einfang in 68Ga zerfällt. Die Bindungsenergiedifferenz von 106 keV zwischen beiden Nu-
kliden ist zu gering, als dass eine β+-Umwandlung des 68Ge möglich wäre (siehe Gleichung 2.10). Das
entstehende 68Ga jedoch zerfällt sowohl durch β+-Umwandlung als auch durch Elektroneneinfang
mit einer Halbwertszeit von 68 min und dient damit als Positronenemitter für die Transmissions-
messung. Der Vorteil gegenüber anderen Schwächungsverfahren (Single-Transmissions-Korrektur
oder CT-Schwächungskorrektur) ist, dass man bei Transmissionsmessung und eigentlicher Messung
Photonen gleicher Energie verwendet und somit die Energieabhängigkeit der linearen Schwächungs-
koeffizienten keine Probleme verursacht. Es gibt verschiedene Geometrien wie die Transmissions-
quellen angebracht werden können, zum Beispiel in einem ganzen Ring aus Transmissionsquellen.
Am verbreitetsten in klinischen PET-Systemen sind allerdings rotierende Stabquellen. Durch deren
Einsatz hat man den Vorteil, bei Kenntnis der Position der Stabquelle, eine sogenannte Sinogramm-
Fensterung betreiben zu können. Dabei werden während der Transmissionsaufnahme registrierte
Koinzidenzen in den LOR, die in einem bestimmten Toleranzbereich nicht kollinear mit der Stab-
quelle sind, verworfen. Dies reduziert den Anteil an gestreuten und zufälligen Koinzidenzen und
verbessert somit das Signal-zu-Rausch-Verhältnis der Transmissionsmessung [Hue88].
• Single-Modus: Bei dieser Form der Transmissions-Schwächungskorrektur werden Einzelereignisse
registriert. Dies ermöglicht, die dektornahe Seite der Transmissionsquelle abzuschirmen und damit
den negativen Einfluss durch extrem hohe Zählraten an diesen Detektoren zu vermeiden. Damit
bietet dieses Verfahren zwei Vorteile gegenüber dem Koinzidenzmodus: Zum einen kann mit einer
stärkeren Quelle gearbeitet werden und zum anderen ist die Singlezählrate wesentlich größer als
die Koinzidenzzählrate, was zu einer Erhöhung der Anzahl detektierter transmittierter Ereignisse
führt. Nachteilig ist, dass in den transmittierten Daten einen größeren Streuanteil enthalten ist,
weil die Sinogramm-Fensterung nicht angewendet werden kann. Ein weiterer Nachteil ist, dass die
verwendeten Single-Transmissionsquellen meist über eine von der Annihilationsenergie verschiede-
ne Photonenenergie verfügen. Das häufig verwendete 137Cs zerfällt durch β−-Umwandlung, die zu
94,4 % über den angeregten, metastabilen Zustand 137mBa stattfindet, welcher sich durch Aus-
sendung von Gammastrahlung einer Energie von 662 keV in das stabile 137Ba umwandelt [Chu].
Dies erfordert, die linearen Schwächungskoeffizienten auf 511 keV zu skalieren. Die verschiedenen
Skalierungsmethoden werden im Abschnitt über CT-Schwächungskorrektur beschrieben.
• Segmentierung: Üblicherweise werden Transmissionsdaten mit einem Gauß-Filter geglättet, um
statistisches Rauschen zu entfernen und die Auflösung der Transmissionsmessung an die Emissions-
messung anzupassen, da es sonst zu Artefakten im rekonstruierten Bild kommt [Mei93]. Ein an-
derer Ansatz ist die segmentierte Schwächungskorrektur, bei der das Transmissions-Bild (analog
dem Emissionsbild bei der berechneten Schwächungskorrektur) in Bereiche gleicher Schwächung
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unterteilt wird, denen dann die entsprechenden Schwächungskoeffizienten zugeordnet werden. Der
Unterschied zur berechneten Schwächungskorrektur besteht darin, die Histogramm-Verteilung der
Schwächungskoeffizienten einer Transmissionsmessung zur Bestimmung der zuzuordnenden Schwä-
chungskoeffizienten zu benutzen. Dabei wird voxelweise für jeden gemessenen Schwächungskoef-
fizient die Wahrscheinlichkeit ermittelt zu einer bestimmten Gewebesorte zu gehören und dem
Voxel durch Wichtung der Gewebe-Schwächungskoeffizienten mit der entsprechenden Wahrschein-
lichkeit ein neuer Schwächungskoeffizient zugeordnet [Mei93]. Komplexere, auf Fuzzy-Logik basie-
rende Segmentierungsmethoden, bestimmen automatisch sowohl die Zahl der Segmente, in die das
Schwächungsbild unterteilt wird, als auch die den Segmenten zugeordneten Schwächungskoeffizien-
ten [Bet99]. In allen Fällen führt die Segmentierung zu rauschfreien Schwächungsfaktoren.
CT-Schwächungskorrektur
In kombinierten PET/CT-Geräten können die CT-Informationen nicht nur zur Gewinnung von zusätz-
lichen anatomischen Daten dienen, sondern auch zur Schwächungskorrektur der PET-Daten verwendet
werden. Dies hat den Vorteil, dass die räumliche Auflösung und die Statistik der Schwächungsdaten
denen von Transmissionsmessungen überlegen sind. Außerdem ist der Zeitaufwand für die Aufnahme ei-
ner Röntgen-Computertomographie für die Schwächungskorrektur mit einer Dauer von ca. einer Minute
wesentlich geringer als bei Transmissions-Schwächungskorrektur-Methoden [Tow04]. Da die für die CT
verwendete Röntgenstrahlung polychromatisch und niederenergetischer als die Annihilationsstrahlung der
PET ist, bedarf es einer Skalierung der im CT gewonnenen Schwächungswerte µCT = µ(E) um die Schwä-
chung µPET = µ(511 k eV) der monoenergetischen Annihilationsstrahlung zu ermitteln. Wie in Kapitel
2.1 gezeigt, sind die Schwächungskoeffizienten nicht nur abhängig von der Energie, sondern auch vom
Material und dessen atomarer Zusammensetzung. Die Ursache dafür ist, dass die einzelnen Wechselwir-
kungsprozesse, die zur Schwächung beitragen, verschiedene Materialabhängigkeiten zeigen. Da für Stoffe
unterschiedlicher Elektronendichte (z.B. zwischen Weichgewebe und kortikalem Knochen) der relative An-
teil der einzelnen Wechselwirkungen (Photoeffekt und Compton-Streuung) an der Gesamtschwächung bei
PET- bzw. CT-Energien nicht gleich ist, unterscheidet sich die Skalierung der Schwächungskoeffizienten
von CT- auf PET-Energien zwischen diesen Stoffen, wie Tabelle 3.1 zeigt.
Luft Wasser Lunge Fett Muskel Weichgewebe kortikaler Knochen
µPET
ρ
/ cm2g 0,086 0,096 0,095 0,096 0,095 0,095 0,089
µCT
ρ
/ cm2g 0,175 0,193 0,192 0,187 0,192 0,192 0,257
µPET
µCT
0,491 0,497 0,495 0,513 0,495 0,495 0,346
Tab. 3.1: Massenschwächungskoeffizienten µ/ρ für verschiedene Gewebetypen bei PET- bzw. CT-Energien
sowie deren Verhältnis, welches dem Energie-Skalierungsfaktor von CT- auf PET-Energien ent-
spricht. Es wurde eine effektive CT-Energie von 70 keV angenommen [Hub95, Ber05].
Da man die atomare Zusammensetzung des untersuchten Objektes im Allgemeinen nicht kennt und die
exakte stoffspezifische Energieskalierung deshalb nicht möglich ist, gibt es verschiedene Verfahren um die
stoffspezifischen Effekte näherungsweise zu berücksichtigen. Alle Verfahren beinhalten die Umrechnung
der gewonnen CT-Werte H in Schwächungskoeffizienten µCT anhand Gleichung 3.3.
• Hybrid-Skalierung: Diese 1994 von Beyer et al. [Bey94] vorgeschlagene Methode besteht aus zwei
Schritten: Zuerst werden die CT-Werte anhand eines Schwellwertes in zwei Teile segmentiert. Dies
ist dadurch motiviert, dass alle Weichgewebe unterhalb des Schwellwertes HGrenz ähnliche Skalie-
rungsfaktoren aufweisen, während kortikaler Knochen aufgrund des größeren Anteils an Elementen
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mit hohem Z (z.B. Kalzium) ein abweichendes Skalierungsverhalten zeigt (siehe Tab. 3.1). Damit
ergibt sich eine segmentierte Skalierung der gemessenen CT-Werte zu linearen Schwächungskoeffi-
zienten bei 511 keV mit zwei Skalierungsfaktoren SF1 =
µPET (H2O)
µCT (H2O)
und SF2 =
µPET (Knochen)
µCT (Knochen)
für
Weichgewebe bzw. Knochen [Kin98]1:
µHybridPET =
 SF1 · µCT = SF1 · µCT (H2O) · H+10001000 für H ≤ HGrenz
SF2 · µCT = SF2 · µCT (H2O) · H+10001000 für H > HGrenz
 . (3.9)
• Bilineare Skalierung: Analog zum Hybrid-Verfahren werden bei dieser Methode ebenfalls zwei
verschiedene Skalierungsfaktoren angewendet. Der Unterschied besteht darin, dass die Transfor-
mation keine Unstetigkeit bei HGrenz aufweist. Anschaulich lässt sich dies mit dem Zwei-Kompar-
timent-Modell beschreiben: Für H ≤ HGrenz beschreibt man das Material als Luft-Wasser-Gemisch
und für H > HGrenz als Gemisch zwischen Wasser und kortikalem Knochen. Geht man von
einem Schwellwert von HGrenz = 0 HU aus, ergeben sich zwei Skalierungsgeraden, die sich bei
(0, µPET (H2O)) schneiden (siehe Abb. 3.6) [Bur02].
µBilinearPET =
 SF1 · µCT (H2O) · H+10001000 für H ≤ HGrenz
SF1 · µCT (H2O) + SF2 · µCT (H2O) · H1000 für H > HGrenz
 . (3.10)
Während der Skalierungsfaktor SF1 analog zu Gleichung 3.9 die Skalierung der Schwächungsko-
effizienten unterhalb des Schwellwertes beschreibt, wird dem Skalierungsfaktor SF2 entsprechend
Gleichung 3.10 eine neue Bedeutung zugeordnet. Er ist dabei wie folgt definiert2:
SF2 =
µPET (kort.Knochen)− µPET (H2O)
µCT (kort.Knochen)− µCT (H2O) (3.11)
In dem für diese Arbeit verwendeten PET/CT wird eine von Carney et al. [Car06] vorgeschlagene
Modifizierung der bilinearen Schwächungskorrekturmethode angewendet. Diese sieht eine von der
Beschleunigungsspannung abhängige bilineare Skalierung mit empirisch bestimmten Skalierungs-
faktoren ˜SF1, ˜SF2 vor3:
µ
˜Bilinear
PET =
 µPET (H2O) · H+10001000 für H ≤ HGrenz˜SF1 + ˜SF2 · H+10001000 für H > HGrenz
 . (3.12)
Die verwendeten Werte für HGrenz wurden ebenfalls in Abhängigkeit von der Beschleunigungs-
spannung in einem Bereich zwischen 30 und 50 HU festgelegt. Für die in dieser Arbeit verwen-
dete Röhren-Beschleunigungsspannung von 120 kV wurden folgende Skalierungsfaktoren bei einem
Schwellwert von HGrenz = 47 HU ermittelt: ˜SF1 = 4, 71 · 10−2 cm−1 und ˜SF2 = 5, 10 · 10−2 cm−1
[Car06].
Abbildung 3.6 stellt die hybride und die zwei bilinearen Skalierungsmethoden graphisch gegenüber.
• Zwei-Energien-Skalierung: Bei dieser Methode werden zwei CT mit unterschiedlichen Beschleu-
nigungsspannungen und daraus resultierenden verschiedenen mittleren Energien E¯ aufgenommen.
Damit können die Anteile von Compton-Streuung und Photoeffekt an der Gesamtschwächung bei
Kenntnis derer Energieabhängigkeit bestimmt werden [Alv76]. Diese Komponenten können dann
1Kinahan et al. [Kin98] schlugen Skalierungsfaktorenwerte von SF1 = 0, 526 und SF2 = 0, 442 mit einer Segmentierungs-
grenze bei HGrenz = 724 HU vor. Die Skalierungsfaktoren wurden unter der Annahme einer CT-Energie von 80 keV
berechnet, obwohl eine effektive CT-Energie von 70 keV ermittelt wurde.
2In der Veröffentlichung von Burger et al. [Bur02], in der diese Methode vorgestellt wurde, wird von einer effektiven
CT-Energie von 80 keV ausgegangen was zu folgenden Skalierungsfaktoren führt: SF1 = 0, 522 und SF2 = 0, 311.
3Diese Formulierung verzichtet auf die linearen Schwächungskoeffizienten von Wasser bei CT-Energien µCT (H2O), da diese
abhängig von der verwendeten Beschleunigungsspannung sind.
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Abb. 3.6: Skalierung von CT-Werten zu Schwächungskoeffizienten bei E = 511 keV.
getrennt voneinander entsprechend ihrer Energieabhängigkeit auf die PET-Energie skaliert werden.
Man kann aus einer Zwei-Energien-Aufnahme auch direkt die Dichte ρ und die Ordnungszahl Z
ermitteln [Hei03] und somit die morphologische und die Material-Verteilung entfalten. Dabei wird
ausgenutzt, dass die Compton-Streuung annähernd unabhängig von Z ist. Die Folge ist in jedem Fall
eine Minimierung der Artefakte, die durch Elemente mit großem Z (z.B. Zahnersatz, metallische
Implantate) verursacht werden, deren Skalierung nicht mit der für menschliches Gewebe optimier-
ten bilinearen Skalierungsgeraden übereinstimmen. Nachteilig bei diesem Verfahren ist neben der
größeren applizierten Dosis, dass sich das Rauschen der beiden CT durch die Entfaltung der Wech-
selwirkungsprozesse quadratisch addiert [Kin03]. Diese Methode kann auch dazu genutzt werden,
um das bilineare Verfahren für bestimmte Stoffe (z.B. menschliches Gewebe) zu evaluieren und zu
kalibrieren [Wat06].
3.5 Voraussetzung für zeitlich aufgelöste PET
Um periodische (Atem-)Bewegungen mit der PET zeitlich aufzulösen, muss eine Zuordnung zwischen
einer gemessenen Koinzidenz und der zu deren Zeitpunkt vorliegenden Bewegungsphase erfolgen. Dazu
wird die Datenaufnahme im sogenannten „List-Mode” (LM) durchgeführt, bei dem die Koinzidenzereig-
nisse zusammen mit einem Zeitstempel chronologisch geordnet abgespeichert werden. Bei der in dieser
Arbeit für die PET realisierte Methode des prospektiven Gatings wird zusätzlich ein Trigger-Signal mit
in die LM-Datei geschrieben1. Das Trigger-Signal ist eine Markierung auf der Zeitachse, das Punkte glei-
cher Atemphase (phasenbasierte Triggerung) oder gleicher Auslenkung (amplitudenbasierte Triggerung)
kennzeichnet. Für die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten 4D-PET-Experimente wurden die Punkte
maximaler Inspiration mit dem Triggersignal versehen, da somit eine Synchronisation mit den 4D-CT-
Daten möglich ist (siehe Abschnitt 4.3.3). Außerdem lässt sich besonders bei Atemsignalen von Patienten
der Zeitpunkt maximaler Inspiration im Vergleich zur maximalen Exspiration mit dem prospektiven Algo-
rithmus des verwendeten Anzai-Gatingsystems wesentlich besser bestimmen. Das Atemsignalaufnahme-
und Gatingsystem sowie die genaue Umsetzung der Datenaufnahme und -verarbeitung werden in Kapitel
4.2 und 4.3 beschrieben.
1Prospektiv bedeutet in diesem Zusammenhang, dass die Setzung der Trigger-Punkte parallel zur Datenaufnahme erfolgt.
Im Gegensatz zum retrospektiven Gating können zur Bestimmung der Triggerpunkte nur Atemsignale benutzt werden,
die vor und nicht nach dem jeweiligen Triggerpunkt liegen.
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3.6 Aufbau des PET/CT
Bei dem an der Klinik und Poliklinik für Strahlentherapie und Radioonkologie des Universitätsklinikums
Dresden installierten und für diese Arbeit verwendeten PET/CT handelt es sich um einen Biograph 16
der Fa. Siemens Medical Solutions. Er ist aus einer separaten CT- und PET-Komponente aufgebaut, die
in ein gemeinsames Gehäuse eingebettet sind (siehe Abbildung 3.7).
Abb. 3.7: Schema des Siemens Biograph 16 PET/CT nach [Tow04].
Die CT-Komponente ist baugleich mit dem Siemens Somatom Sensation 16, mit dem 16 Schichten in
axialer Richtung gleichzeitig aufgenommen werden können. Bei der PET-Komponente handelt es sich um
einen Ringscanner, dessen Szintillationsdetektoren aus Lutetiumoxyorthosilikat Lu2SiO5 (LSO) beste-
hen. Aufgrund des Spiralverfahrens wird bei einer CT-Aufnahme der Tisch kontinuierlich in z -Richtung
bewegt, während er bei der Aufnahme einer PET-Bettposition (162 mm axiales FOV) ruht. Wird einen
axialer Scanbereich größer als dieses axiale FOV gewählt, wird der Scanbereich in mehrere Bettpositio-
nen eingeteilt, für die nacheinander jeweils eine PET-Messung erfolgt. Einige wichtige Parameter des
verwendeten PET/CT sind in Tabelle 3.3 aufgeführt.
Das Koordinatensystem des PET/CT ist in Abb. 3.7 dargestellt. Die z -Richtung entspricht bei der in
Abb. 3.7 dargestellten Patientenorientierung im medizinisch gebräuchlichen, anatomischen Koordinaten-
system der kaudio-kranialen Richtung, während die y-Richtung der ventro-dorsalen Richtung entspricht.
Vervollständigt wird das Koordinatensystem durch die x -Richtung, die der anatomischen Links-Rechts-
Richtung entspricht. Dadurch entsteht ein rechtshändiges Koordinatensystem. Ebenfalls aus der Anato-
mie entlehnt sind die in Tab. 3.2 angegebenen Bezeichnungen der sich aus der Definition des Koordina-
tensystems ergebenden Ebenen. Für diese Arbeit wurde der Koordinatenursprung in das Zentrum des
Aktivitätsbehälters des unausgelenkten Atemphantoms, dessen Aufbau und Funktionsweise im nächsten
Kapitel erläutert wird, gelegt. Mit dieser Definition entspricht der Koordinatenursprung dem Zentrum
des Tumor-simulierenden Behälters in der Ruhelage der periodischen Bewegung. Alle folgenden Koordi-
natenbezeichnungen beziehen sich auf das hier eingeführte Koordinatensystem.
Ebene im PET/CT-Koordinatensystem x -y-Ebene y-z -Ebene x -z -Ebene
Bezeichnung in der Anatomie Transversalebene Sagittalebene Frontalebene
Tab. 3.2: Beziehung zwischen dem PET/CT-Koordinatensystem und den anatomischen Ebenenbezeich-
nungen bei der in Abb. 3.7 angegebenen Patientenlage.
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PET/CT Einheit
Tunneldurchmesser / cm 70
Tunnellänge / cm 110
Axialer Scanbereich für PET und CT / cm 145
Entfernung zw. axialen Zentren von PET und CT-Einheit / cm 80
PET-Komponente CT-Komponente
Detektormaterial LSO Detektormaterial UFC
a
Akquisitions-Modus 3D Akquisitions-Modus Spiral-CT
Detektoren pro Ring 624 Detektorelemente(transaxial × axial)
672 × 24
Detektorringdurchmesser / cm 83 Rotationszeit / s 0,42 - 1,5
Szintillationskristallgröße
(transaxial × axial) / mm
4 × 4
Ringanzahl 41 Schichtanzahl 16
Minimale Schichtdicke / mm 2 Schichtdicke / mm 0,75 - 10
Axiales FOV / mm 162 Schichtkollimation / mm 0,75 oder 1,5
Transaxiales FOV / mm 682 Transaxiales FOV / mm 700
b
Pitch 0,1 - 2,0
c
Max. Bildmatrix / Pixel2 256 × 256 max. Bildmatrix / Pixel2 512 × 512
Ortsauflösung
(transaxial × axial) / mm
6.5 × 6.0d Ortsauflösung
(transaxial × axial) / mm
0.5 × 0.6e
a UFC (ultra fast ceramic) ist ein keramisches Szintillationsdetektormaterial.
b Der angegebene Wert bezieht sich auf eine in Abschnitt 4.3.3 erläuterte Erweiterung des eigentlichen FOV
von 500 mm Durchmesser.
c Der Pitch von 0,1 wurde durch eine Software-Erweiterung für respiratorische 4D-CT Messungen ermöglicht.
Der standardmäßige minimale Pitch-Wert des Siemens Biograph 16 beträgt 0,45. [Sie05]
d Die PET-Auflösung wurde in einer Entfernung zum Isozentrum von 1 cm mit einem NEMA-NU 2-2001 Phan-
tom bestimmt. [Mar06]
e Die CT-Auflösung wurde im Isozentrum bestimmt. [Flo03]
Tab. 3.3: Technische Daten des Siemens Biograph 16 [Ale04, Flo03, Mar06, Tow04, Sie04, Sie05].
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4 Grundlagen zur Durchführung und
Auswertung der Experimente
4.1 Atemphantom
Um geeignete Experimente unter idealisierten und reproduzierbaren Bedingungen durchzuführen, wur-
de ein in der Klinik und Poliklinik für Strahlentherapie und Radioonkologie des Universitätsklinikums
Carl-Gustav Carus vorhandenes Atemphantom den Anforderungen entsprechend modifiziert. So wurde
die Bewegungsfreiheit von einer auf zwei räumliche Dimensionen erweitert, um Bewegungen in kaudio-
kranialer und ventro-dorsaler Richtung zu simulieren. Außerdem wurde das Atemphantom dahingehend
modifiziert, dass es wahlweise Kosinus- bzw. cos4- förmige Bewegungen in beiden Bewegungsrichtungen
ausführt. Letztere ist eine bessere Approximation der menschlichen Atembewegung in Ruhe, denn die
Exspirationsphase ist im Allgemeinen länger als die Inspirationsphase [Luj99] (siehe Abschnitt 4.1.1).
Abbildung 4.1 zeigt ein Bild des modifizierten Atemphantoms, welches in Abb. 4.2 schematisch darge-
stellt ist, um Aufbau und Funktionsweise zu erläutern. Das Atemphantom besteht im Wesentlichen aus
der motorgetriebenen Exzenterscheibe, der von dieser bewegten Auslenkplatte, dem durch eine Seilkon-
struktion geführten Wagen mit dem würfelförmigen Aktivitätsbehälter und dem Rippenaufbau. Bis auf
den Antriebsteil (Motor und zugehörige Elektronik) und dem Rippenaufbau ist das Atemphantom aus
Polymethylmethacrylat (PMMA) gefertigt. Der Aktivitätsbehälter weist ein würfelförmiges Füllvolumen
von 125 ml auf. In den nächsten Abschnitten wird die Funktionsweise des Phantoms näher erläutert.
Abb. 4.1: Atemphantom mit Rippenaufbau aus knochenäquivalentem Material.
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x
z
y
Rippen
Aktivitätsbehälter
Auslenkplatte
Anzai-Gurt-Auflage
Exzenterscheibe
Motor
Abb. 4.2: Schematische Darstellung des Atemphantoms. Das eingezeichnete Koordinatensystem bezieht
sich auf die in den Experimenten verwendete Ausrichtung des Atemphantoms im PET/CT-
Koordinatensystem.
4.1.1 Exzenterscheibe
Das Atemphantom besitzt eine motorgetriebene Exzenterscheibe, deren Umlauffrequenz stufenweise (20,
15 bzw. 12 min−1) eingestellt werden kann, um entsprechende Atemfrequenzen zu simulieren.
Die Form der Exzenterscheibe bestimmt den Bewegungsverlauf des Phantoms. Stellt man die gewünsch-
te Bewegungsfunktion in Polarkoordinaten dar, erhält man die erforderliche Scheibenform. Lujan et al.
[Luj99] fanden 1999 folgende eindimensionale Orts-Zeit-Funktion als Modell zur Beschreibung von at-
mungsbedingten Organbewegungen:
dcos4(t) = d0 +
A
2
· cos2n
(
pi · t
τ
+ Φ0
)
, (4.1)
wobei d0 der Position bei maximaler Exspiration entspricht, A der Amplitude, τ der Periodendauer der
Bewegung und Φ0 der Phase der Atembewegung zur Zeit t = 0. Der Faktor n ist ein Parameter, der
die Form der Atemkurve dahingehend verändert, dass bei steigendem n das Verhältnis der Dauer der
Exspirations- und Inspirationsphase vergrößert wird. In der Arbeit wurde eine Exzenterscheibe benutzt,
die Bewegungen entsprechend Gleichung 4.1 mit n = 2 verursacht. Dies ist durch eine Arbeit von Shirato
et al. [Shi04] motiviert, welche die Tumorbewegung in 21 Fällen untersuchte. Es wurde herausgefunden,
dass die Bewegung in 43 % der Fälle durch Gleichung 4.1 mit n = 1 und in 38 % der Fälle mit n = 2
beschrieben werden kann. Die verbleibenden 19 % konnten aufgrund unregelmäßiger Atmung keinem
ganzzahligem Wert von n zugeordnet werden. Um eine möglichst einfach nachzuvollziehende, bezüglich
Exspiration und Inspiration symmetrische Atembewegung zu simulieren, wurde zusätzlich eine Schei-
be angefertigt, die eine Kosinus-förmige Bewegung mit den gleichen Parametern wie in Gleichung 4.1
entsprechend
dcos(t) = d0 +A ·
[
1 + cos
(
2pi · t
τ
+ Φ0
)]
(4.2)
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verursacht. Abbildung 4.3 gibt die Form der beiden gefertigten Exzenterscheiben wieder.
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Abb. 4.3: Exzenterscheiben für Kosinus-förmige (rot) und cos4-förmige Bewegung (blau) in Polarkoordi-
naten (r, Φ).
Die blaue Kurve entspricht Gleichung 4.1 für n = 2 mit A = 26 mm und d0 = 37 mm. Die rote Kurve
entspricht der Exzenterscheibe, die eine Kosinus-förmige Bewegung mit den gleichen Parametern A und
d0 erzeugt. Abbildung 4.4 stellt die durch die Exzenterscheibe hervorgerufene Auslenkung d der auf der
Scheibe aufliegenden Auslenkplatte aus dessen Ruhelage dar. Diese Auslenkung entspricht dem Radius
der Exzenterscheibe in Abhängigkeit von Φ. Beide Scheiben bewirken eine Auslenkung um ±13 mm
aus der waagerechten Ruhelage der Auslenkplatte, die einer Exzenterauslenkung von 50 mm entspricht.
Man erkennt in Abbildung 4.4, dass bei der cos4-förmigen Auslenkung die der Endexspirationsphase
(Φ = 180 °) entsprechende minimale Auslenkung einen wesentlich größeren Winkelbereich überdeckt
als die der Endinspirationsphase (Φ = 360 °) entsprechende maximale Auslenkung. Diese Unsymmetrie
simuliert die im Allgemeinen auftretende kurze Ruhepause in der Endexspirationslage. Da sich dieser
Atemkurvenverlauf auf das Zerlegen der Atemkurve in gleichlange Teile (Gates) auswirkt, ist es wichtig
diese verschiedenen Atemkurvenverläufe mit dem Atemphantom simulieren zu können.
0 90 180 270 360
35
40
45
50
55
60
65
 
d 
/ m
m
Abb. 4.4: Auslenkung d der Auslenkplatte aus dessen Ruhelage bei d = 50 mm für Kosinus-förmige (rot)
und cos4-förmige Bewegung (blau) in Abhängigkeit vom Winkel Φ. Die Auslenkung d gibt den
Abstand zwischen der Drehachse der Exzenterscheibe und dem theoretischen Auflagepunkt der
Auslenkplatte an und entspricht damit dem Radius der Exzenterscheibe in Abhängigkeit von Φ.
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4.1.2 Phantombewegung
Das Atemphantom besteht aus einer bewegbaren Platte, die auf einer Seite auf einer Achse gelagert
ist und auf der anderen Seite von der Exzenterscheibe vertikal ausgelenkt wird (siehe Abbildung 4.1).
Durch die Maximalauslenkung von ±13 mm auf der Seite der Exzenterscheibe ergibt sich ein Winkel von
ϕ = 2.16 ° zwischen waagerechter Auslenkplatte und maximal ausgelenkter Platte. Auf der Auslenkplatte
befindet sich ein bewegbarer Wagen mit einem Behälter für das verwendete Radiopharmakon. Dieser soll
den Tumor simulieren. Der Wagen ist an einem Seil befestigt, dessen Ende über eine auf der Auslenkplatte
befestigte Umlenkrolle auf der Seite der Exzenterscheibe an der Bodenplatte des Atemphantoms befestigt
ist. Am anderen Seilende ist ebenfalls über eine Umlenkrolle auf der anderen Plattenseite ein Gewicht
angebracht. Außerdem sind an der Wagenunterseite zwei Führungsstifte befestigt, die den Wagen entlang
einer Vertiefung der Auslenkplatte führen, und somit eine Bewegung in x -Richtung verhindern. Diese
Konstruktion ermöglicht es durch der Auf- und Abbewegung der Auslenkplatte eine Bewegung längs der
Auslenkplatte (kaudio-kranial) zu erzeugen: Wird die Auslenkplatte von der Exzenterscheibe nach oben
ausgelenkt, wird der Wagen in Richtung Exzenterscheibe gezogen, da sich die Strecke zwischen befestig-
tem Seilende auf dem Boden und Umlenkrolle vergrößert. Dadurch wird automatisch das Gewicht auf
der anderen Seite nach oben gezogen und der Wagen bewegt sich entgegen der Plattenneigung. Wird die
Platte nach unten ausgelenkt, verkürzt sich die Strecke zwischen festem Seilende auf der Bodenplatte
und der Umlenkrolle auf der Exzenterscheibenseite. Dadurch bewegt sich der vom Gewicht gezogene Wa-
gen in die entgegengesetzte Richtung und nähert sich der Umlenkrolle auf der Seite des Gewichtes. Die
Fahrstrecke des Wagens längs der Auslenkplatte (kaudio-kranial) lässt sich zwischen 8 und 24 mm vari-
ieren, da der Befestigungspunkt des Seiles auf der Bodenplatte und damit der Winkel des Seils zwischen
Bodenplatte und Umlenkrolle variabel ist. Die Fahrtstrecke entspricht dabei der Differenz der Abstände
des Wagenmittelpunktes von der Drehachse der Auslenkplatte in den Extremlagen ∆r = rmax − rmin.
Da sich der Mittelpunkt des Aktivitätsbehälter 59 mm über der Auslenkplatte befindet, ergibt sich für
ihn aufgrund der entgegengesetzten Schrägstellung des Wagens in den Extremlagen ein um den Faktor
2 · 59 mm · tan(ϕ) = 4, 5 mm verringerter horizontaler Abstand der Extremlagen.
Der vertikale Abstand der zwei Extremlagen des Behältermittelpunktes, der die ventro-dorsale Bewegung
simulieren soll, lässt sich wie folgt berechnen: ∆y = sinϕ·(rmax + rmin). Aus den durch das Atemphantom
gegebenen Grenzen von rmin ≥ 20 mm und rmax ≤ 200 mm ergibt sich eine zwischen 2 mm und 15 mm
einstellbare vertikale Auslenkung des Behältermittelpunktes (jeweils bei rmax − rmin = 8 mm). Dies
wird durch die entsprechende Positionierung des Wagens auf der Auslenkplatte bei rmin + ∆r/2 erreicht.
Für diesen Zweck ist die Stelle des Seiles, an welcher der Wagen fixiert ist, einstellbar. Befindet sich
der Mittelpunkt der kaudio-kranialen Bewegung zum Beispiel in der Nähe der Achse der Auslenkplatte,
ergibt sich eine entsprechend geringe Auslenkung in ventro-dorsaler Richtung.
In beiden Bewegungsrichtungen führt der Aktivitätsbehälter durch die beschriebene Konstruktion die
von der Exzenterscheibe vorgegebene Orts-Zeit-Funktion mit unterschiedlich starken Amplituden aus.
Die Dimensionierung der Phantomamplituden wurde durch die Arbeit von Seppenwolde et al. [Sep02] mo-
tiviert, in der die Bewegungsamplituden von 21 Bronchialkarzinomen fluoroskopisch untersucht wurden.
Dabei wurden mittlere Tumorbewegungen1 zwischen 0,2 mm und 24,6 mm in kaudio-kranialer Richtung
festgestellt. Tumore, die nicht mit festen Strukturen verbunden waren und sich im unteren Lungenab-
schnitt in der Nähe des Zwerchfells befanden, zeigten besonders große Bewegungen mit einem Durch-
schnittswert für den Abstand der Extrempositionen von 12 ± 2 mm in kaudio-kranialer Richtung. In
ventro-dorsaler Richtung betrug die gemittelte Tumorbewegung zwischen 0,2 mm und 8,2 mm. Hier lag
der Durchschnitt bei 2,2 mm.
1Mit Tumorbewegung wird hier der Abstand der Extremlagen in der entsprechenden Koordinatenrichtung bezeichnet. Wird
die Bewegung als harmonisch angenommen, entspricht die Tumorbewegung der zweifachen Amplitude der Bewegung.
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4.1.3 Rippenaufbau
Abb. 4.5: Rippenaufbau aus PVC (links) und aus knochenäquivalentem Material (rechts).
Um die Wirkung verschiedenerer Schwächungskorrekturansätze überprüfen zu können, wird ein sich bewe-
gendes, inhomogenes, schwächendes Medium benötigt. Aus diesem Grund wurden zwei Rippenaufbauten
angefertigt, die auf die Auslenkplatte des Atemphantoms auf eine spezielle Halterung aufgesetzt werden
können (Abb. 4.1), so dass sich der Wagen mit dem Aktivitätsbehälter relativ zu diesem Rippenaufbau in
kaudio-kranialer Richtung bewegt. Ein Rippenaufbau wurde im Forschungszentrum Dresden-Rossendorf
aus Polyvinylchlorid (PVC) gefertigt. Der zweite Rippenaufbau, der von der Fa. Radiology Support
Devices, Long Beach, USA hergestellt wurde, besteht aus knochenäquivalentem Material, welches im Fol-
genden „RSD-Rippen” genannt werden soll. Beide Aufbauten bestehen aus fünf kreisrunden Bögen mit
einem Innendurchmesser von 250 mm. Die PVC-Variante besitzt eine durchgehende Querverbindung, die
die Bögen miteinander verbindet. Bei der knochenäquivalenten Variante wird diese Verbindung durch
einzelne Verbindungsstücke hergestellt (siehe Abb. 4.5).
Die genaue Zusammensetzung der beiden Materialien ist in Tabelle 4.1 dargestellt. Daraus lässt sich die
Elektronendichte ρe durch Wichtung der Massenanteile ω = mmTotal mit den entsprechenden Verhältnissen
von Kernladungszahl zu Massenzahl ZA wie folgt berechnen:
ρe = ρ ·NA ·
∑
i
wi · Zi
Ai
. (4.3)
Ein Vergleich mit der Wechselwirkungswahrscheinlichkeit des Compton-Effektes zeigt, dass dieser pro-
portional zur Elektronendichte ist. Außerdem lässt sich für Stoffgemische eine mittlere Kernladungszahl
Z = n
√∑
i
wi · Zni (4.4)
definieren, um die Materialabhängigkeit des Photoeffekts analog Tab. 2.1 aus Z
n
zu bestimmen. Der
Faktor n, der Werte zwischen 3 und 4 annimmt, hängt von der Kernladungszahl ab. Je größer die Kernla-
dungszahl, umso kleiner ist n [Kri98]. In Tabelle 4.2 sind einige Eigenschaften der zwei Rippenmaterialien
sowie von Wasser und PMMA zum Vergleich aufgeführt.
Die RSD-Rippen haben den Vorteil, dass sie bezüglich Massen- und Elektronendichte kortikalem mensch-
lichem Knochen entsprechen und damit dessen Eigenschaften bezüglich der Wechselwirkung mit Pho-
tonen durch Photoeffekt und Compton-Streuung bei den unterschiedlichen Energien (siehe Tab. 2.1)
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Element Massenanteil ω =
m
mTotal
/ %
RSD-Rippen PVC
H 2, 11 4,84
B 1, 6 · 10−3 -
C 32,83 38,44
N 0,11 -
O 43,48 -
Na 1, 4 · 10−2 -
Mg 2,2 -
Al 4, 3 · 10−2 -
Si 5, 5 · 10−2 -
S 0,11 -
Cl - 56,72
Ca 19 -
Mn 7, 5 · 10−3 -
Fe 2, 1 · 10−2 -
Cu 2, 9 · 10−5 -
Sr 1, 6 · 10−2 -
Tab. 4.1: Element-Massenanteile der beiden verwendeten Rippenmaterialien. Die Angaben zum RSD-
Material sind den Herstellerangaben entnommen.
PVC RSD-Rippen Wasser PMMA
Massendichte ρ/ gcm3 1, 48 1, 88 1,00 1.19
Elektronendichte ρe/ e
−
cm3 4, 557 · 1023 5, 773 · 1023 3, 343 · 1023 5, 723 · 1022
Z 14,5 13,0 7,7 6,7
µPET
ρ
/ cm2g 0, 89 · 10−1 0, 88 · 10−1 0, 96 · 10−1 0, 93 · 10−1
µCT
ρ
/ cm2g 2, 68 · 10−1 2, 35 · 10−1 1, 93 · 10−1 1, 82 · 10−1
µPET
µCT
0,33 0,37 0,50 0,51
Tab. 4.2: Materialeigenschaften der zwei Rippenmaterialien, Wasser und PMMA. Massenschwächungsko-
effizienten nach [Hub95, Ber05] unter Annahme einer effektiven CT-Energie von 70 keV. Die
Dichte des RSD-Materials wurde den Herstellerangaben entnommen. Für die Berechnung von Z
wurde ein Wert für n von 3.5 gewählt.
widerspiegeln. PVC hat nicht nur eine geringere Dichte als das knochenäquivalente Material, sondern es
hat aufgrund des hohen Massenanteils von Chlor auch eine um den Faktor
(
Z(PV C)
Z(RSD)
)3.5
= 1, 46 höhere
Photoeffekt-Wechselwirkungswahrscheinlichkeit. Daraus folgt analog zu der Beziehung zwischen Knochen
und Wasser ein anderes Verhältnis der Schwächungskoeffizienten bei CT-Energien zu denen bei 511 keV
und damit ein anderer Skalierungsfaktor (siehe Tab. 4.2).Wird eine effektive CT-Energie von 70 keV als
Grundlage genommen, beträgt der Unterschied im Skalierungsfaktor nur ca. 11 % zwischen PVC und
RSD-Material. Zu beachten ist aber, dass sich die empirisch bestimmte effektive Energie nicht auf das
Spektrum der Röntgenröhre bezieht, sondern auf die Faltung dieses Spektrums mit den Wechselwirkungs-
wahrscheinlichkeiten für die einzelnen Energien sowie mit der energieabhängigen Detektoreffektivität.
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Damit ist die effektive CT-Energie abhängig vom untersuchten Material. Im Falle des PVC muss also
berücksichtigt werden, dass aufgrund des größeren Photoeffekt-Anteils die Photonen des CT-Spektrums
mit niederer Energie einen größeren Wechselwirkungsanteil ausmachen und damit eigentlich die effektive
CT-Energie, die zur Skalierung herangezogen wird, für das PVC niedriger ist als für das RSD-Material.
In Kapitel 5.1 wird der Einfluss des Rippenmaterials auf die Schwächungskorrektur näher untersucht.
4.2 Atemsignalerfassung
Sowohl bei der PET als auch bei der CT wird für eine zeitaufgelöste atemgetriggerte Aufnahme ein ex-
ternes Atemsignal benötigt. Dieses wurde für diese Arbeit mit dem Respiratory Gating System AZ-733V
der Firma Anzai Medical, Japan gewonnen. Es besteht aus einem Atemgurt, einem Drucksensor, der in
den Atemgurt eingebracht wird, sowie der dazugehörigen Auswertesoft- und Hardware. Der Drucksensor
registriert Druckunterschiede auf den um das Atemphantom gespannten Atemgurt über den Zeitverlauf,
woraus eine Atemkurve abgeleitet werden kann. Diese kann dann unverarbeitet für die retrospektive
Triggerung zur Rekonstruktion des 4D-CT verwendet werden (siehe Abschnitt 4.3.3). Dazu wird lediglich
der Zeitpunkt der CT-Aufnahme mit dem Atemsignal korreliert, indem während der CT-Aufnahme ein
TTL-Signal („X-Ray on”) vom CT zum Anzai-System gesendet und dort mit dem Atemsignal gespeichert
wird. Alternativ hat man die Möglichkeit sogenannte Triggerpunkte zu setzten. Das bedeutet, dass die
Anzai-Software automatisch die Umkehrpunkte der Atemkurve, also die Punkte maximaler bzw. minima-
ler Elongation (im Folgenden als maximale Inspiration, bzw. maximale Exspiration bezeichnet) über den
Zeitverlauf bestimmt. Das Intervall zwischen maximaler Exspiration und maximaler Inspiration (positiver
Anstieg der Auslenkung) wird als Inspirationsphase und das Intervall zwischen maximaler Inspiration und
maximaler Exspiration (negativer Anstieg der Auslenkung) als Exspirationsphase bezeichnet. Die Defini-
tion der Triggerpunkte kann amplitudenbasiert in einem vorgegebenen Amplitudenbereich zwischen 0 %
und 100 % vorgenommen werden1. So entsprechen z.B. Triggerpunkte bei 75 % Inspiration, den Zei-
ten innerhalb der Inspirationsphase (Einatmung), bei denen die Amplitude 75 % der Obergrenze dieses
Bereichs entspricht. Diese Obergrenze muss insbesondere bei Patientenmessungen mit unregelmäßigen
Atemmustern nicht unbedingt der maximalen Inspirations-Amplitude entsprechen. Eine Triggerwahl von
75 % Exspiration entspricht den Zeiten innerhalb der Exspirationsphase (Ausatmung), bei denen die
Amplitude 75 % der Obergrenze beträgt. Alternativ lassen sich die Triggerpunkte auch wahlweise auf die
Punkte maximaler Exspiration oder maximaler Inspiration legen, was einer phasenbasierten Triggerung
entspricht. Die erkannten Triggerpunkte können als TTL-Signal („Gate-Signal”) mit einer einstellbaren
Pulslänge an den PET-Scanner gesendet werden.
Die graphische Oberfläche der Anzai-Software ist in Abb. 4.6 dargestellt. Zu sehen ist der zeitliche Verlauf
der aufgenommenen Atemkurve, der erkannten Triggerpunkte, der an den PET-Scanner ausgegebenen
Triggersignale endlicher Länge (100 ms) sowie des vom CT empfangenen Signals über den Status der
Röntgenröhre ”X-Ray on”.
Die vom Anzai-System gesetzten Triggerpunkte werden für die Rekonstruktion der zeitlich aufgelösten
PET benötigt. Dabei werden die Intervalle zwischen den Triggerpunkten in eine bestimmte Anzahl zeitlich
gleich langer Abschnitte (Gates) unterteilt. Für die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Experimente
wurde deshalb das phasenbasierte Verfahren mit Triggerpunkten bei maximaler Inspiration benutzt. Der
Vorteil gegenüber amplitudenbasierter Triggerung besteht dabei in der Synchronisierung der Triggerpunk-
te mit der Atemphase sowie in der Reproduzierbarkeit der vom ANZAI-System gesetzten Triggerpunkte
(für 4D-PET) mit denen des retrospektiven Verfahrens, das für die Erzeugung des zeitlich aufgelösten
CT eingesetzt wird, um letztendlich eine zeitliche Synchronisierung der PET und CT-Bilder der unter-
1Im Zusammenhang mit respiratorischer Triggerung hat sich in der Fachliteratur der Begriff der Amplitude zur Beschrei-
bung der vorzeichenbehafteten Auslenkung während der Inspirations- oder Exspirationsphase durchgesetzt und soll
deshalb hier in diesem Zusammenhang verwendet werden. Er ist nicht mit dem auf die Oszillation bezogenen Amplitu-
denbegriff, der die maximale Auslenkung aus der Ruhelage beschreibt, zu verwechseln.
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Abb. 4.6: Anzai-Kontrollmonitor. Von oben nach unten dargestellt ist die aufgenommene Atemkurve, die
erkannten Triggerpunkte (Resp.), die ausgegebenen Triggersignale (Gate) sowie die vom CT
empfangene „X-Ray on”-Signal (Beam). Die Triggerung erfolgte phasenbasiert auf Punkte ma-
ximaler Inspiration.
schiedlichen Atemphasen zu erreichen. Die Wahl des Punktes maximaler Inspiration hat gegenüber einer
Triggerung auf maximale Exspiration den Vorteil, dass sich Punkte maximaler Inspiration zuverlässiger
mit der beschriebenen differenziellen Methode der Atemkurvenerfassung bestimmen lassen. Da die Ex-
spirationsphase sowohl bei einer Vielzahl von Patienten als auch bei der cos4-förmigen Atemkurve ein
ausgeprägtes Plateau nahezu gleicher Auslenkung aufweist, kommt es bei der Bestimmung des Punktes
maximaler Exspiration oftmals zum fehlerhaften Setzen mehrerer Triggerpunkte im Plateau.
In Abbildung 4.7 wird die für die Kosinus- bzw. cos4-förmige Exzenterscheibe jeweils erwartete theo-
retische Atemkurve mit den vom Anzai-System bzw. vom ExacTrac-System gemessenen Atemkurven
verglichen. Bei dem ExacTrac-System der Fa. Brainlab, Feldkirchen handelt es sich um ein Positionie-
rungssystem für die Strahlentherapie, welches sowohl mit Infrarot- als auch mit Röntgenstrahlung arbei-
tet. Für dieses Experiment wurde ausschließlich die Infrarot-Komponente benutzt. Dazu wurden mehrere
Infrarotmarker am Atemphantom fixiert, deren räumliche Position über den Zeitverlauf aufgenommen
wurde. Die in Abb. 4.7 dargestellte Atemkurve (rot) entspricht dem zeitlichen Verlauf der vertikalen
Auslenkung eines auf der Auslenkplatte befestigten Markers.
Eine Ursache für die Abweichung zwischen der theoretischen Kurve und der mit dem ExacTrac-System
aufgenommenen Kurve ist die nicht-konstante Rotationsgeschwindigkeit des Antriebsmotors aufgrund der
Belastung während der Inspirationsphase. Dabei muss die Auslenkplatte inklusive aller Aufbauten an-
gehoben und der Atemgurt zunehmend gespannt werden, was zu einer Verlangsamung der Bewegung in
dieser Phase und damit bei der Kosinus-förmigen Bewegung zu einer um ca. 5 - 10 % längeren Inspirations-
als Exspirationsphase führt. Eine weitere Fehlerquelle ist die Veränderung des Auflagepunktes der Aus-
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Abb. 4.7: Atemkurvenform bei Einsatz der cos-Exzenterscheibe (links) bzw. der cos4-Exzenterscheibe
(rechts): Dargestellt sind die mit dem Anzai-System (blau) bzw. dem ExacTrac-System (rot)
gemessenen Atemkurven sowie den theoretisch erwarteten Kosinus- bzw. cos4-förmigen Bewegun-
gen (schwarz). Die Amplituden wurden normiert, die Periodendauer der theoretischen Kurven
an die der gemessenen Kurven angepasst und die Atemkurven gegeneinander phasenverschoben,
so dass die Maxima zeitlich synchron sind.
lenkplatte auf der Exzenterscheibe in horizontaler Richtung aufgrund der nicht kreisförmigen Exzenter-
scheiben. Dies liegt daran, dass der höchste Punkt der Exzenterscheibe (in vertikaler Richtung) außer in
den Extremlagen nicht direkt über der Exzenterscheibenachse liegt, sondern in horizontaler Richtung dazu
verschoben ist. Dadurch weicht die Zuordnung der Auslenkung zur Phase bzw. Zeit von der gewünschten
Beziehung ab. Im Fall der Inspirationsphase (steigender Abstand zwischen Exzenterscheibenachse und
Auflagepunkt) liegt der tatsächliche Auflagepunkt in Rotationsrichtung vor dem theoretisch erwarteten.
Beide Effekte bewirken eine Abweichung der tatsächlichen von der theoretischen Atemkurvenform. Sie
haben aber bei der angewandten phasenbasierten Triggerung auf Punkte maximaler Inspiration keinen
negativen Einfluss auf die Erkennung dieser Triggerpunkte haben und wurden deshalb in Kauf genom-
men. Bei einem Nachbau des Atemphantoms für eine externe Einrichtung wurde allerdings ein präziserer,
leistungsstarker Schrittmotor verwendet, um eine konstante Rotationsgeschwindigkeit zu gewährleisten.
Die Abweichungen der mit dem Anzai-System gemessenen Atemkurvenform von der mit ExacTrac gemes-
senen Kurve lassen sich vor allem mit dem beschriebenen Messprozess durch Druckdifferenzbestimmung
begründen. Die in Abb. 4.7 dargestellten Atemkurve (blau) deuten daraufhin, dass der Zusammenhang
zwischen Druckunterschied und Auslenkung nicht, wie von der Anzai-Software angenommen, linear ist.
Außerdem verursacht eine Veränderung der Position des Drucksensors oder eine Erhöhung der Spannung
des Atemgurtes eine signifikante Veränderung der gemessenen Atemkurve. Daraus folgt, dass die vom
Anzai-System aufgezeichnete Atemkurve nicht reproduzierbar und auch deshalb nicht für die amplituden-
basierte Triggerung geeignet ist. Trotz dieser Veränderung der Atemkurvenform durch das ANZAI-System
werden die Zeitpunkte maximaler Inspiration/Exspiration bei den durchgeführten Phantomuntersuchun-
gen weitgehend korrekt bestimmt (siehe Abb. 4.6 und 4.7), wodurch die beschriebene phasenbasierte
Triggerung durch Bestimmung der Punkte maximaler Inspiration möglich ist.
4.3 Datenaufnahme und Bildrekonstruktion
In diesem Abschnitt wird die Aufnahme der tomographischen Daten sowie deren Rekonstruktion und Ver-
arbeitung erläutert. Ein wesentlicher Teil dieser Arbeit bestand in der Erstellung von Hilfsprogrammen zur
Modifikation der Rohdaten und der rekonstruierten Daten, welche erst die Erzeugung der 4D-PET/4D-
CT-Bilddaten inklusive der phasenkorrelierten Schwächungskorrektur ermöglicht haben. Eine Übersicht
der für diesen Zweck sowie zur Datenauswertung entwickelten Routinen befindet sich im Anhang.
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4.3.1 Übersicht
Der Ablauf der Datenaufnahme und Rohdatenverarbeitung für die Erzeugung zeitlich aufgelöster PET
und CT ist in Abbildung 4.8 schematisch dargestellt. Auf die einzelnen Punkte soll in den nächsten
Abschnitten näher eingegangen werden. Unterschieden werden soll dabei zwischen der Datenaufnahme,
bei der drei Rohdatenelemente (PET-Listmode Daten, 4D-CT Rohdaten und die vom Anzai-System
erzeugte Atemkurvendatei) entstehen, und den zur Bildrekonstruktion notwendigen Schritten, bei denen
die Rohdaten verarbeitet und Bilddaten erzeugt werden. Auf die Erzeugung der zeitlich nicht aufgelösten
3D-Datensätze (PET und CT) wird nicht gesondert eingegangen, da diese bereits vollständig in die
kommerzielle Hard- und Software des Geräteherstellers integriert ist.
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Abb. 4.8: Übersicht über Datenaufnahme und Rekonstruktionsverlauf für 4D-PET/4D-CT. Zur Unter-
scheidung der für die Erzeugung des 4D-CT bzw. 4D-PET relevanten Schritte sind diese jeweils
durch grüne (für CT) bzw. rote Pfeile (für PET) gekennzeichnet. Die verschiedenen, am Re-
konstruktionsprozess beteiligten Computer sind durch verschiedene Farben gekennzeichnet und
werden in der folgenden Abbildung näher erläutert.
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Eine Übersicht der am Rekonstruktionsprozess beteiligten Computer und deren Datenaustausch zeigt
Abb. 4.9. Im Wesentlichen sind vier räumlich getrennte Computersysteme beteiligt:
• Das Anzai-System, das sich im PET/CT-Untersuchungsraum (Haus 44 des Uniklinikums) befindet.
• Die zwei PET/CT Workstations mit den Bezeichnungen Navigator und Wizard, die sich im an den
PET/CT-Untersuchungsraum angrenzenden Kontrollraum befinden.
• Die LEONARDO-Workstation, die sich im OncoRay-Gebäude (Haus 31 des Uniklinikums) befindet.
• Ein PC, auf dem die benötigten Programme, die mit der Software IDL (Interactive Data Language)
der Firma ITT Visual Information Solutions, Boulder, USA entwickelt wurden, ausgeführt werden.
Außerdem wird dieser PC zum Datentransfer zwischen den anderen Computern benutzt. Er befindet
sich ebenfalls im OncoRay-Gebäude.
ANZAI-System
● Aufnahme des Atemsignals
 inkl. „X-Ray on“-Signal
● Senden der Triggersignale an PET
Leonardo-Workstation
● RespToECG
● 4D-CT-Rekonstruktion
(SyngoExplorer)
IDL-Computer
● 4D-PET-Sinogramm-Modifikation 
● 4D-CT Modifikation
● Berechnung des zeitlich 
gemittelten CTs
PET/CT-Workstation
1) Navigator
● Steuerung des PET/CTs
● 3D-PET-, 3D-CT-Rekonstruktion
● 4D-PET-Rekonstruktion mit einem
 Schwächungs-CT (LM Replay)
2) Wizard
● 4D-PET-Rekonstruktion mit
phasenw. Schwächungskorrektur
(PET Offline Reko)
4D-CT Rohdaten,
ANZAI-Datei 4D-CTANZAI-Datei
4D-CT Rohdaten
4D-PET Sinogramme
modifiziertes 4D-CT
modifizierte
4D-PET Sinogramme
zeitlich gemitteltes CT
Abb. 4.9: Übersicht der am Rekonstruktionsverlauf beteiligten Computer und den zwischen ihnen aus-
getauschten Daten. Wie in Abb. 4.8 sind die für die 4D-CT-Rekonstruktion bzw. 4D-PET-
Rekonstruktion relevanten Datentransfers grün bzw. rot dargestellt. Die Farben der einzelnen
Computer beziehen sich ebenfalls auf diese Abbildung.
4.3.2 Datenaufnahme
Vorbereitung
Vor dem Beginn der PET/CT Messung wurde der würfelförmige Behälter des Atemphantoms mit Wasser
und dem Radiopharmakon Fluor-Desoxyglucose (FDG) gefüllt. FDG besteht aus modifizierten Glucose-
Molekülen, bei denen eine Hydroxylgruppe mit dem Radionuklid 18F ersetzt ist. Es wird in der PET zur
Darstellung des Glucosemetabolismus und aufgrund der erhöhten Stoffwechselrate von Tumoren haupt-
sächlich zur Tumordiagnostik benutzt. Das verwendete FDG wurde im Forschungszentrum Dresden-
Rossendorf hergestellt. Die Menge des verwendeten FDG wurde mit dem Aktivitätsmessgerät „ISOMED
1000” der Fa. MED Nuklear-Medizintechnik Dresden GmbH so abgemessen, dass sich eine Aktivitätskon-
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zentration zwischen 80 - 160 kBq/ml zum Anfang der Messreihe ergibt.
Die Fahrtstrecke des Atemphantom-Wagens wurde für alle vorgestellten Experimente so gewählt, dass
sich der Wagenmittelpunkt in den Extremlagen 54,0 mm (rmin) bzw. 78,0 mm (rmax) von der Drehachse
der Auslenkplatte entfernt befindet. Das entspricht einer Bewegung des Aktivitätsbehältermittelpunktes
zwischen den Extremlagen von 19,5 mm in z -Richtung (kaudio-kranial) und 5,0 mm in y-Richtung (ventro-
dorsal).
Messparameter
Für die Durchführung der verschiedenen Ansätze der CT-Schwächungskorrektur der PET-Daten waren
mehrere CT-Datensätze notwendig: Eine zeitlich aufgelöste CT-Aufnahme (4D-CT), ein daraus berechne-
tes zeitlich gemitteltes CT sowie drei verschiedene zeitlich nicht aufgelöste CT (3D-CT). Die wesentlichen
Parameter dieser CT-Aufnahmen sind in Tab. 4.3 angegeben.
3DCT normal 3DCT slow 3DCT ultraslow 4DCT
Scanlänge lscan / mm 162
Kollimation K / mm
16 × 0,75 12 × 1,5
(Schichtanzahl × Schichtkollimation)
Beschleunigungsspannung U/ kV 120
Eff. Strom-Zeit-Produkt Γ/ mAs 120 400
Stromstärke I / mA 360 120 36 80
Pitch P 1,5 0,5 0,15 0,1
Rotationszeit trot / s 0,5
Messdauer tscan/ s 4,5 13,5 45 45
Tab. 4.3: Parameter der verwendeten CT-Protokolle.
Die 3D-CT unterscheiden sich durch den Pitch und die daraus resultierende Messdauer:
tscan =
lscan
K
· trot
P
. (4.5)
Das als „3DCT normal” bezeichnete CT entspricht bezüglich Pitch, Rotationszeit, Messdauer und Be-
schleunigungsspannung den derzeitigen am PET/CT des Uniklinikums Dresden eingesetzten klinischen
CT-Scans zur Schwächungskorrektur. Die damit schwächungskorrigierten PET-Aufnahmen sollen als Re-
ferenz für die alternativen Methoden dienen. Die mit „3DCT slow” und „3DCT ultraslow” bezeichneten
CT-Aufnahmen weisen eine zunehmend größere Messdauer auf, woraus eine zunehmende zeitliche Un-
schärfe der CT-Aufnahmen resultiert. Diese beiden 3D-CT sollen ebenso wie das aus dem 4D-CT be-
rechnete gemittelte CT zur Schwächungskorrektur der zeitlich nicht aufgelösten PET-Daten (3D-PET)
sowie der 4D-PET-Daten verwendet werden. Das in Tab. 4.3 aufgelistete effektive Strom-Zeit-Produkt Γ
ist eine für Mehrschicht-CT eingeführte Größe, die proportional zur Anzahl von Röntgenquanten, die auf
eine feste z -Position treffen, ist. Es wird wie folgt berechnet:
Γ = I · trot
P
. (4.6)
Das effektive Strom-Zeit-Produkt ist damit bei konstanter Schwächung eine Maß für die Bildqualität und
das Signal-Rausch-Verhältnis. Aus diesem Grund wurde Γ für die verschiedenen 3D-CT konstant gehalten.
Um eine vergleichbare Bildqualität für die aus dem 4D-CT erzeugten Bilddaten zu erreichen, ist ein
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höherer Wert für Γ erforderlich. Das liegt daran, dass aus einer Aufnahme mehrere 3D-Datensätze erzeugt
werden, oder mit anderen Worten, dass zur Rekonstruktion eines 3D-Datensatzes in einer bestimmten
Phase nur ein Teil der aufgenommenen Projektionen verwendet wird. Dieser Anteil entspricht den während
einer halben Rotation gemessenen Projektionen. Der Wert von Γ = 400 mAs für das 4D-CT stellt einen
Kompromiss zwischen Bildqualität und thermischer Belastung der Röntgenröhre dar.
Messanordnung
Auf der Abbildung 4.10 ist die Messanordnung im PET/CT-Untersuchungsraum in der Klinik und Poli-
klinik für Strahlentherapie und Radioonkologie des Universitätsklinikums Dresden dargestellt.
Abb. 4.10: Messanordnung mit Siemens Biograph 16 PET/CT, Atemphantom inklusive Rippenaufbau
und Atemgurt sowie dem Anzai-System im Vordergrund.
Das Atemphantom wird so auf den Untersuchungstisch platziert, dass die Hauptbewegungsrichtung des
Aktivitätsbehälters der axialen Richtung des Scanners, bzw. der z -Richtung des PET/CT-Koordinaten-
systems (siehe Abschnitt 3.6) entspricht. Mit Hilfe von Positionierungslasern wird das Atemphantom
horizontal (x -Richtung) so ausgerichtet, dass es sich genau in der Mitte des Gesichtsfeldes befindet.
Die Tischhöhe, die der Entfernung zwischen Isozentrum und PET/CT-Tischoberseite in y-Richtung ent-
spricht, wurde bis auf die im Abschnitt 5.2 durchgeführten Experimente auf 164 mm eingestellt. Die
Motivation für diese Einstellung sind CT-Artefakte bei niedrigerer Tischhöhe (größerem y-Wert), die in
Abschnitt 4.3.3 und 5.2 näher erläutert werden. Dadurch befindet sich das Zentrum des Aktivitätsbehäl-
ters bei unausgelenktem Atemphantom in y-Richtung 111 mm vom Gesichtsfeldzentrum entfernt.
Um das Atemphantom ist der Atemgurt mit dem Drucksensor des Anzai-Systems gelegt. Die Hardware
des Anzai-Systems verfügt über einen seriellen Anschluss (EIA-232), deren erstes Pin mit dem Gate-
Signal belegt ist, während das dritte Pin als Eingang für das „Beam on”-Signal dient. Aus diesem Grund
wurde ein Adapter von EIA-232 auf zwei BNC-Anschlüsse angefertigt und an den seriellen Anschluss
angeschlossen. Der erste BNC-Anschluss, der das Gate-Signal führt, ist mit dem Triggereingang des PET-
Scanners verbunden, während der andere mit dem CT-Gerät verbunden ist, um das „X-Ray on”-Signal
zu empfangen.
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4.3.3 Rohdatenverarbeitung und Bildrekonstruktion
Atemkurvenmodifikation
Die vom Anzai-System erzeugte Atemkurvendatei muss in das sogenannte ECG-Format umgewandelt
werden, um von der 4D-CT-Rekonstruktionssoftware gelesen werden zu können. Bei dem ECG-Format
handelt es sich um ein Format, welches von Siemens-CT-Geräten zur Abspeicherung eines parallel zur
CT-Aufnahme gespeicherten Elektrokardiogramms (EKG) verwendet wird, um damit 4D-CT zu erstellen,
die die Herzbewegung zeitlich auflösen. Da die von der Fa. Siemens zur Verfügung gestellte 4D-CT-
Rekonstruktionssoftware SyngoExplorer für die Rekonstruktion von zeitlich aufgelösten Herz-Aufnahmen
vorgesehen ist, muss die erzeugte Anzai-Atemkurven-Datei in das ECG-Format umgewandelt werden.
Diese Verarbeitung der Anzai-Atemkurvendatei erfolgt mit der „RespToECG”-Software der Fa. VAMP
GmbH, Erlangen.
Da für die 4D-CT genau die Atemsignale relevant sind, die während der CT-Aufnahme aufgenommen
wurden, wird nur die Atemkurvensequenz der Anzai-Datei, die über das sogenannte „X-Ray on”-Signal
verfügt, von der „RespToECG”-Software weiterverarbeitet. Damit ist eine Synchronität zwischen der
Atemkurvensequenz und den CT-Rohdaten gewährleistet.
Die SyngoExplorer-Rekonstruktionssoftware setzt die Existenz von Triggerpunkten in der ECG-Datei vor-
aus, die normalerweise direkt bei der Aufnahme der EKG-Signale auf den Zeitpunkt der R-Zacke des EKG
gesetzt und in der ECG-Datei gespeichert werden. Aus diesem Grund müssen die Triggerpunkte für die
atemaufgelöste Bildrekonstruktion bei der Erzeugung der ECG-Datei aus der Anzai-Atemkurve berech-
net und in der ECG-Datei gespeichert werden. Zum Setzen der Triggerpunkte bietet die „RespToECG”-
Software folgende Varianten an:
• Phasenbasierte Triggerung:
· absoluter Zeitversatz zum Inspirations- oder Exspirationsmaximum
· relativer Zeitversatz zum Inspirations- oder Exspirationsmaximum (bezogen auf die jeweilige
Atemphasendauer)
• Amplitudenbasierte Triggerung:1
· Zeitpunkt einer bestimmten absoluten Atemkurvenamplitude
· Zeitpunkt einer bestimmten relativen Atemkurvenamplitude (bezogen auf die in der jeweiligen
Phase auftretende maximale Auslenkung bei maximaler Inspiration )
· Zeitpunkt einer bestimmten relativen Atemkurvenamplitude (bezogen auf die während der
gesamten Aufnahme auftretende maximale Auslenkung bei maximaler Inspiration)
· Zeitpunkt einer bestimmten relativen Atemkurvenamplitude (bezogen auf die maximale Aus-
lenkung aus der Ruhelage, also der physikalischen Amplitude der Oszillation)
Aufgrund der in Abschnitt 4.2 beschriebenen Differenzen zwischen der tatsächlichen und der gemesse-
nen Atemkurvenform, wurde für diese Arbeit die phasenbasierte Triggerung verwendet. Das Zeitintervall
zwischen zwei Triggerpunkten wird dabei in eine bestimmte Anzahl gleich langer Abschnitte (Gates)
eingeteilt und für jedes Gate soll ein separates CT rekonstruiert werden. Um die zeitliche Überlage-
rung der rekonstruierten PET- und CT-Daten zu gewährleisten, ist es allerdings erforderlich, dass die
CT-Triggerpunkte nicht exakt mit den PET-Triggerpunkten übereinstimmen. Das liegt daran, dass zur
Rekonstruktion eines CT für ein bestimmtes Gate die Rohdaten verwendet werden, die in dem Zeitin-
tervall von einer halben Rotationsdauer ab der Startzeit des Gates aufgenommen wurden2. Bei einer
1Unter „Amplitude” ist hier mit Ausnahme des letzten Aufzählungspunktes der im Abschnitt 4.2 beschriebene, vom Anzai-
System ausgegebene Ordinatenwert zu verstehen.
2Tatsächlich ist diese zeitliche Auflösung des CT etwas größer als eine halbe Rotationsdauer, da die Gantry noch um einen
gewissen Teil über 180 ° hinaus rotieren muss, um genügend Daten für die Rekonstruktion zur Verfügung zu haben.
Dieser Effekt soll in den in dieser Arbeit durchgeführten Betrachtungen vernachlässigt werden.
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Rotationszeit der CT-Gantry von 500 ms tragen also CT-Rohdaten, die in einem Intervall von ca. 250 ms
aufgenommen wurden, zu dem CT-Bild eines Gates bei. Die Zeitdauer eines Gates tGate, die sich aus
der Division der Periodendauer der Bewegung T und der Gateanzahl nGate ergibt, weicht im Allgemei-
nen von dieser zeitlichen Auflösung des CT ab. Deshalb muss der Triggerzeitpunkt und die sich daraus
ergebenden Startzeitpunkte der jeweiligen CT-Gates so korrigiert werden, dass das Aufnahmeintervall
der verwendeten CT-Rohdaten in der Mitte des Gates liegt. Setzt man voraus, dass die Definition der
Gates über die Triggerung der PET-Daten erfolgt, ergibt sich der angewendete absolute Zeitversatz der
CT-Triggerzeitpunkte gegenüber denen der PET-Daten zu:
tOffset =
tGate
2
−
trot/2
2
=
T/nGate
2
− trot
4
(4.7)
Da der Triggerzeitpunkt in den PET-Listmode-Daten dem Punkt maximaler Inspiration entspricht, ergibt
sich der Triggerzeitpunkt für die 4D-CT-Rekonstruktion zum um tOffset verschobenen Zeitpunkt der
maximalen Inspiration. Abbildung 4.11 veranschaulicht diese zeitliche Korrelation der einzelnen Gates des
4D-PET mit denen des 4D-CT. Die mit diesen Triggerpunkten von der „RespToECG”-Software erzeugte
ECG-Datei steht der SyngoExplorer-Software zur 4D-Rekonstruktion zur Verfügung.
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Abb. 4.11: Zeitliche Korrelation der einzelnen Gates des 4D-PET und des 4D-CT. Außerdem ist die Zu-
ordnung der einzelnen Gates zu den entsprechenden Atemphasen für die angewandte phasen-
basierte Triggerung auf den Punkt maximaler Inspiration für die zwei verwendeten Atemmuster
bei nGate = 8 dargestellt.
Die Nomenklatur der Atemphasen aus Abb. 4.11 soll auch im Weiteren verwendet werden: „Gate 0”
entspricht demnach der Atemphase, welche den Punkt maximaler Inspiration als Startzeitpunkt hat.
Die Zuordnung aller weiteren Gates ergibt sich aus dieser Definition und ist in Abb. 4.11 graphisch
dargestellt. Demnach bezeichnet z.B. „Gate 4” unter der Voraussetzung einer idealen Atemkurve mit
identischer Exspirations- und Inspirationsdauer jene Atemphase, deren Startzeitpunkt durch den Punkt
maximaler Exspiration gekennzeichnet ist.
4D-CT Rekonstruktion
Die Rekonstruktion der 4D-CT-Rohdaten erfolgt mit der „SyngoExplorer”-Software der Fa. Vamp GmbH,
die auf einer „Leonardo-Workstation” der Fa. Siemens installiert ist. Dazu müssen die CT-Rohdaten und
die erzeugte ECG-Atemkurvendatei in die Datenbank der Leonardo-Workstation importiert werden.
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Die wichtigsten Parameter der 4D-CT-Rekonstruktion sind in Tab. 4.4 wiedergegeben und den Parame-
tern der 3D-CT-Rekonstruktion gegenübergestellt.
4D-CT 3D-CT
Axialer Rekonstruktionsbereich / mm 162
Axialer Schichtabstand / mm 2
Transversale Pixelanzahl 512 × 512
Transversales FOV / mm 500 700
Transversale Pixelgröße / mm2 0,96 × 0,96 1,37 × 1,37
Bildgröße / mm2 491,5 × 491,5 700 × 700
Anzahl an Gates 8 1
Zeitlicher Abstand der verschiedenen
Gates / % der Periodendauer 12,5 -
Tab. 4.4: Parameter der CT-Rekonstruktionen.
Bei der Angabe des Gesichtsfeldes (FOV) ist zu beachten, dass in beiden Fällen (3D und 4D) nur
für einen kreisförmigen Bereich mit einem Durchmesser von 500 mm ein vollständiger Satz an Pro-
jektionen, das heißt Projektionen aus allen gerätetechnisch möglichen Richtungen, vorhanden ist. Für
die Bildbereiche außerhalb dieses Kreises existieren Projektionsdaten nur für bestimmte Winkel (siehe
Abb. 4.12). Im Falle der 3D-CT-Rekonstruktion ist eine Erweiterung dieses FOV durch Extrapolation
der für einen Winkel gemessenen, vorhandenen Projektionen auf den Bereich, für den unter diesem Win-
kel keine Projektionsdaten vorliegen, möglich [Ohn00]. Dadurch kann ein kreisförmiger Bildbereich mit
einem Durchmesser von 700 mm, der dem Tunneldurchmesser entspricht, rekonstruiert werden. Im Falle
der 3D-CT-Rekonstruktion wird davon Gebrauch gemacht, um bei der Schwächungskorrektur auch Ob-
jekte zu berücksichtigen, die außerhalb des eigentlichen FOV liegen, wie z.B. Teile des Patiententisches.
Da das erzeugte Bild eine quadratische Form mit einer Kantenlänge von 700 mm aufweist, werden die
Pixel außerhalb des erweiterten kreisförmigen FOV mit CT-Zahlen von -1024 HU gefüllt. Bei der 4D-CT-
Rekonstruktion steht dieses Korrekturverfahren nicht zur Verfügung. Da sich aus dem kreisförmigen FOV
von 500 mm ein quadratisches Bild mit 491,5 mm rekonstruieren lässt1, folgt, dass für die Rekonstruktion
von Bildbereichen außerhalb des FOV nur die unvollständigen Projektionen herangezogen werden. Beide
Verfahren führen zu Artefakten im rekonstruierten Bild, falls sich ein schwächendes Medium außerhalb
des kreisförmigen Bereiches mit einem Durchmesser von 500 mm um das Isozentrum befindet. Dies wird
in Abschnitt 5.2 näher untersucht werden.
Die phasenbasierte Rekonstruktion der CT-Rohdaten erfolgt unter der Angabe des Abstandes der einzel-
nen Gates in % der Periodendauer und einer optional wählbaren zeitlichen Verschiebung der Triggerpunkte
(ebenfalls in % der Periodendauer). Da die Verschiebung der PET- und CT-Triggerpunkte bereits bei der
Erzeugung der ECG-Datei (siehe Gleichung 4.7) Berücksichtigung fand, wurde für diese Verschiebung
stets 0 % gewählt. Für den zeitlichen Abstand der einzelnen Gates wurde 12,5 % der Periodendauer
gewählt, was eine Anzahl von acht Gates ergibt. Das Ergebnis der 4D-CT-Rekonstruktion sind also acht
CT-Datensätze, die jeweils einer anderen zeitlichen Phase der periodischen Atembewegung entsprechen.
1Die Ursache, weshalb nicht ein ein Bild mit 500 mm, sondern nur mit 491,5 mm Kantenlänge rekonstruiert werden kann,
ist ein Diskretisierungsfehler, der aus der Beschränkung der Genauigkeit bei der Wahl der Pixelgröße bei einer benötigten
festen Anzahl von 512 Pixeln pro Bilddimension folgt.
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Abb. 4.12: Entstehung des kreisförmigen FOV (hellblau) und der Bereiche unvollständiger Projektionsda-
ten (gelb und orange) bei gegebener Breite der erzeugten Parallelprojektionen.
4D-CT-Modifikation
Die von der SyngoExplorer-Software erzeugten Bilddatensätzen liegen nach dem Export aus der Leonardo-
Datenbank im sogenannten DICOM-Format vor (Digital Imaging and Communications in Medicine). Das
bedeutet, dass eine binäre Bilddatei, die einer transversalen Schicht entspricht, aus zwei Teilen besteht:
Zum einen aus dem sogenannten DICOM-Header, der verschiedenste Informationen (Studienzuordnung,
Patientenname, z -Position der in der Datei gespeicherten transversalen Schicht, Aufnahmeparameter,
Rekonstruktionsparameter) speichert, und zum anderen aus den eigentlichen Bilddaten. Um das 4D-
CT zur Schwächungskorrektur zu benutzen, muss es über die gleichen Studieninformationen, wie die
PET-Rohdatendatei verfügen. Da aber die SyngoExplorer-Rekonstruktionssoftware den 4D-CT-Bilddaten
einer neuen Studie zuordnet, müssen die entsprechenden DICOM-Header-Einträge nachträglich korrigiert
werden. Dies geschieht mit dem für diesen Zweck entwickelten IDL-Programm „change_4dcts”. Zusätzlich
werden dabei einige, die Bildkoordinaten betreffende, Header-Einträge korrigiert.
Optional kann der im vorherigen Abschnitt beschriebene Bildbereich der einzelnen Transversalbilder des
4D-CT, für dessen Rekonstruktion nur unvollständige Projektionsdaten zur Verfügung standen, mit dem
IDL-Programm „cut_circle” abgeschnitten werden. Dabei werden die CT-Zahlen der Pixel, die außerhalb
des kreisförmigen Bereiches des eigentlichen FOV liegen, auf -1024 HU gesetzt.
Die sich daraus ergebenden DICOM-Dateien werden danach in die PET/CT-Datenbank importiert und
für die Erzeugung des zeitlich gemittelten CT zur Verfügung gestellt.
Erzeugung eines zeitlich gemittelten CT
Da die PET-Schwächungskorrektur auch mit einem zeitlich gemittelten CT erfolgen soll, wird dieses
aus dem erzeugten 4D-CT-Datensatz mit Hilfe des IDL-Programms „mk_MAP_MIP ” berechnet. Dazu
werden die einzelnen 3D-Datensätze der verschiedenen Gates pixelweise addiert und das Ergebnis danach
durch die Gateanzahl dividiert. Das Ergebnis ist ein einziger 3D-CT-Datensatz, dessen zeitliche Auflösung
einer Periodendauer entspricht. Dieser wird ebenso wie das 4D-CT in die PET/CT-Datenbank importiert
und steht zur Schwächungskorrektur zur Verfügung. Abbildung 4.13 zeigt einen Ausschnitt aus der y-z -
Ebene eines zeitlich gemittelten CT des Atemphantoms bei Kosinus-förmiger Bewegung.
47
Kapitel 4: Grundlagen zur Durchführung und Auswertung der Experimente
Abb. 4.13: Ausschnitt des Atemphantoms aus der y-z -Ebene (Sagittalebene) eines zeitlich gemittelten CT
bei einer Fensterung von H = [−1024HU, 250HU].
4D-PET-Rekonstruktion
Zur Rekonstruktion einer im Listmode aufgenommenen PET-Untersuchung steht auf dem PET/CT-
Steuerungsrechner (Navigator) eine dafür vorgesehene Rekonstruktionssoftware namens „LM Replay” zur
Verfügung. Bei der Anwendung dieser Software muss die entsprechende LM-Datei und ein für die Schwä-
chungskorrektur anzuwendendes CT aus der PET/CT-Datenbank ausgewählt werden. Dieses Verfahren
wurde für die 4D-PET Rekonstruktion mit dem zeitlich gemittelten CT zur Schwächungskorrektur bzw.
mit den verschiedenen 3D-CT verwendet.
Für die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur ist die Benutzung der LM-Replay Software dagegen sehr
umständlich. Da der Algorithmus nur ein Schwächungs-CT für eine 4D-PET Rekonstruktion zulässt, muss
die Software nGate mal hintereinander ausgeführt werden, um nGate PET-Gates mit den entsprechenden
individuellen CT zu korrigieren. Aus diesem Grund wurde dafür eine alternative Methode entwickelt:
Die LM-Replay Software wird nach dem Erzeugen der nGate Sinogramme aus der LM-Rohdatendatei
manuell abgebrochen. Zunächst müssen diese Sinogramme als DICOM-Rohdaten exportiert und einige
DICOM-Headereinträge mit dem IDL-Programm „change_sinograms” modifiziert werden, damit diese
Headereinträge denen einer nicht im LM aufgenommenen Untersuchung (3D-PET) gleichen. Danach
werden die modifizierten DICOM-Sinogrammdateien wieder in die PET/CT-Datenbank importiert um
im Folgenden einzeln mit der 3D-PET Rekonstruktionssoftware „PET Oﬄine Reko”, die auf der zweiten
PET/CT-Workstation namens Wizard installiert ist, rekonstruiert werden zu können. Der Vorteil dieses
Verfahrens besteht in einer Verkürzung der Rekonstruktionsdauer um in etwa einen Faktor Fünf.
Der Rekonstruktionsablauf ist für die 3D- und 4D-PET-Rekonstruktionssoftware identisch und besteht
aus folgenden Schritten:
1. Berechnung der ACF aus dem Schwächungs-CT
2. Einlesen der Sinogramm-Daten
3. Normalisierung der Sinogramme (im Projektionsraum)
4. Streukorrektur
5. Rebinning
6. Bildrekonstrukstruktion mit dem AW-OSEM-Verfahren
Der einzige Unterschied besteht darin, dass im Falle einer 4D-PET-Rekonstruktion zunächst die Sino-
gramme der verschiedenen Gates aus der LM-Datei anhand der gespeicherten Triggersignale erzeugt
werden müssen. Die genauen Rekonstruktionsparameter sind in Tabelle 4.5 dargestellt.
Die Abweichung des hier angegebenen FOV von dem in Tabelle 3.3 angegebenen Wert erklärt sich durch
die Verwendung eines Vergrößerungsfaktors. Dadurch wird nur ein Ausschnitt des Gesamtgesichtsfeldes
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dargestellt. Der Vorteil der Anwendung dieses Vergrößerungsfaktors besteht in einer verringerten Pixel-
größe bei konstanter Pixelanzahl.
4D-PET 3D-PET
Rekonstruktionsmethode AW-OSEM
Iterationen × Subsets 6×8
Axialer Rekonstruktionsbereich / mm 162
Axialer Schichtabstand / mm 2
Transversale Pixelanzahl 256 × 256
Transversales FOV / mm 487,5
Vergrößerungsfaktor 1,4
Transversale Pixelgröße [mm2] 1,90×1,90
Anzahl an Gates 8 1
Zeitlicher Abstand der verschiedenen
Gates / % der Periodendauer 12,5 -
Tab. 4.5: Parameter der PET-Rekonstruktionen.
4.4 Datenauswertung
In diesem Abschnitt sollen die wichtigsten Methoden, die zur geeigneten Darstellung und Auswertung
der rekonstruierten Bilddaten verwendet wurden, vorgestellt werden. Die zu diesem Zweck erzeugten und
verwendeten Programme sind im Anhang dieser Arbeit aufgeführt.
4.4.1 Konvertierung der Bilddaten
Die schichtweise im DICOM-Format abgespeicherten zweidimensionalen Bilddaten sind für die weitere
Verarbeitung und Darstellung aufgrund der großen Anzahl an Einzeldateien nicht geeignet. Deshalb
werden diese in einen dreidimensionalen Datensatz umgewandelt, wodurch m3D = Scanla¨ngeSchichtdicke = 81
zweidimensionale Bilddateien in einen dreidimensionalen Datensatz umgewandelt und gespeichert werden.
Für einen vierdimensionalen Datensatz ergeben sich dementsprechend n (n - Gateanzahl) 3D-Datensätze
aus m4D = m3D · n = 81 · n ursprünglichen DICOM-Dateien. Diese Konvertierung wird mit dem IDL-
Programm „convert_CT ” durchgeführt.
Zusätzlich zur Speicherung des 3D-Datensatzes wird anhand der DICOM-Header eine neue Header-Datei
für jeden 3D-Datensatz erstellt. Die darin enthaltenen Einträge, die eine Teilmenge der ursprünglichen
DICOM-Header-Einträge darstellen, enthalten wichtige, für die weitere Verarbeitung relevante Informa-
tionen über den Datensatz. Die Software erkennt anhand der entsprechenden DICOM-Header-Einträge
der Originaldateien, ob es sich bei den DICOM-Dateien um einen dreidimensionalen oder vierdimension-
alen Datensatz handelt und speichert diese Information inklusive einer Bezeichnung für das jeweilige Gate
im neu erzeugten Header. Auf diese Weise wird der Zusammenhang der 3D-Datensätze mehrerer Gates
eines 4D-Datensatzes hergestellt. Dies gilt allerdings nicht für die mit „PET Offline Reko” rekonstru-
ierten 4D-PET-Datensätze, da dabei die einzelnen Gates unabhängig voneinander rekonstruiert werden.
In diesem Fall kann aber über eine entsprechend gewählte Datensatzbezeichnung, die bei der Rekon-
struktion angegeben werden muss, die Information über die Zugehörigkeit zu einem 4D-Datensatz und
das entsprechende Gate gespeichert werden.
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4.4.2 Darstellung der Aktivitätsverteilung
Da die dreidimensionale Darstellung der Aktivitätsverteilung eines PET-Datensatzes einer quantitativen
Analyse nur schwer zugänglich ist, werden die Daten für diesen Zweck auf eine Dimension projiziert.
Zunächst wird der 3D-Datensatz über die x -Richtung aufsummiert, da keine Bewegung des Atemphan-
toms in dieser Richtung stattfindet. Der so entstehende zweidimensionale Datensatz wird dann jeweils
über die y- bzw. die z -Richtung summiert, so dass sich zwei Aktivitätskonzentrationsverteilungen über
jeweils eine Dimension ergeben. Zu beachten ist, dass die Einheit der Aktivitätskonzentration in dieser
Darstellung nicht wie im Ausgangs-PET-Datensatz [cA] = kBq /ml, sondern [c∗A] = kBq /mm ist. Um
diese zwei Begriffe zu trennen, soll für die Aktivität pro Volumen das Formelzeichen cA und für für
Aktivität pro Länge c∗A verwendet werden. In Abbildung 4.14 wird die Erzeugung der Projektionsdaten
veranschaulicht. Die Berechnung und Ausgabe der Projektionsdarstellung sowie die dafür benötigten, im
Folgenden beschriebenen Korrekturen werden mit dem IDL-Programm „make_projections” durchgeführt.
Abbildung 4.14: Projektion des aus mehreren Schichtbildern bestehenden 3D-PET-Datensatzes zur Dar-
stellung der Aktivität pro Länge c∗A. Zur besseren Anschaulichkeit wurden für die Dar-
stellung der mehrdimensionalen Datensätze CT-Bilder verwendet, obwohl dieses Projek-
tionsverfahren zur Darstellung von PET-Datensätzen benutzt wird. Die dargestellten 1D-
Projektionen stammen dagegen von einem typischen PET-Datensatz des Atemphantom-
Aktivitätsbehälters.
Die Aktivität bzw. Aktivitätskonzentration muss insbesondere bei kurzlebigen Radionukliden mit einem
Zeitpunkt, auf den sich diese Aktivität oder Aktivitätskonzentration bezieht, angegeben werden. Da in
der beschriebenen Darstellung auch verschiedene PET-Datensätze einer Messreihe miteinander vergli-
chen werden sollen, aber sich die im Original-Datensatz gespeicherte Aktivitätskonzentration cunkorrA
auf den Startpunkt der jeweiligen Messung tM bezieht, werden die Aktivitätskonzentrationen auf einen
gemeinsamen Bezugspunkt zerfallskorrigiert. Dafür wurde der Zeitpunkt tB , auf den sich die bei je-
der PET-Messung anzugebende verabreichte Aktivität bezieht und der in einem DICOM-Headereintrag
gespeichert wird, gewählt. Somit ergibt sich mit dem Zerfallsgesetz die zerfallskorrigierte Aktivitäts-
konzentration ckorrA zu:
ckorrA = c
unkorr
A · e
ln 2
T1/2
·(tM−tB) (4.8)
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Da in die Rekonstruktion eines Gates einer 4D-PET-Messung nur 1/8 (bei acht Gates) der in der gesamten
Messzeit registrierten Koinzidenzen eingeht, wird die Aktivität in den 4D-PET-Datensätzen um den
Faktor Acht unterschätzt. Um die Aktivitätsverteilung eines 4D-PET mit der eines 3D-PET vergleichen
zu können, wird die Aktivitätskonzentration jedes einzelnen Gates voxelweise um diesen Faktor vergrößert.
4.4.3 Bestimmung des Aktivitätsbehältermittelpunktes
Um die zeitliche Synchronisation von 4D-PET und 4D-CT überprüfen zu können, ist es erforderlich die
Position des Aktivitätsbehälters sowohl im PET- als auch im CT-Datensatz reproduzierbar zu bestim-
men. Dazu wurde das IDL-Programm „FWHM ” entwickelt, welches für alle drei Dimensionen jeweils
ein eindimensionales Profil durch den Datensatz erstellt. Für diese Profile wird jeweils die Aktivitäts-
konzentration bzw. die CT-Zahl im Plateau, welches dem Aktivitätsbehälter entspricht, berechnet und
daraus die Halbwertsbreite (FWHM, engl. „Full Width at Half Maximum”) des Aktivitätsbehälters (CT)
bzw. des Flüssigkeitsvolumens (PET) in der jeweiligen Dimension bestimmt. Mit dieser lassen sich die
Mittelpunkte des Aktivitätsbehälters für beide Datensätze (CT und PET) ermitteln und miteinander
vergleichen. Außerdem erhält man eine Abschätzung für die räumliche Ausdehnung des Aktivitätsbehäl-
ters (CT) bzw. des sich in ihm befindenden Flüssigkeitsvolumens (PET). Für die genaue Bestimmung
des Aktivitätsvolumens wurde ein anderes, im nächsten Abschnitt vorgestelltes Verfahren genutzt.
4.4.4 Volumetrie
Um Aussagen über die Abbildungstreue und quantitativ korrekte Wiedergabe der Aktivität zu treffen,
ist die Bestimmung des Volumens, welches die Aktivität im PET-Datensatz enthält, notwendig. Ist dieses
Volumen bekannt, kann die darin enthaltene Gesamtaktivität bestimmt werden. Für diesen Zweck wird
die Software „Rover” der Fa. ABX GmbH, Radeberg verwendet.
Die Bestimmung des Aktivitätsvolumen erfolgt dabei mit dem sogenannten „ROI-Finder”-Werkzeug der
Rover-Software [ABX07]. Dazu wird zunächst das Gebiet, in dem sich die interessierende Region hoher
PET Aktivität (ROI) befindet, durch die Vorgabe eines dieses Volumen einschließenden Quaders, der als
Maske bezeichnet wird, festgelegt. Außerdem muss ein Schwellwert (z.B. in Prozent der maximalen PET-
Aktivitätskonzentration) angegeben werden. Im angewendeten semi-automatischen Modus wird nun in
einem iterativen Prozess eine ROI innerhalb der Maske bestimmt, dessen Volumen dem gesuchten Aktivi-
tätsvolumen entsprechen sollte und im Folgenden als ROI-Volumen bezeichnet wird. Dabei wird alternie-
rend die Aktivitätskonzentration im Hintergrund (Volumen, welches eine Aktivitätskonzentration unter-
halb des Schwellwertes aufweist), das sich daraus ergebende Signal-zu-Untergrund-Verhältnis SBR und
ein neuer, vom SBR abhängiger, auf das Aktivitätsmaximum bezogener relativer Schwellwert T (SBR)
ermittelt. Dieser Schwellwert ergibt sich mit den Konstanten a = 35, 5 % und b = 2, 35, die in Phantom-
messungen mit bekannten ROI-Volumina an dem verwendeten PET/CT ermittelt wurden, zu [ABX07]:
T (SBR) = a · (1− e−b(
√
SBR−1)) (4.9)
Der Iterationsprozess wird nach der Konvergierung aller sich in der Maske befindenden ROI gestoppt.
Zu jeder ROI wird neben dem Volumen auch die in ihr enthaltene Gesamtaktivität sowie Maximal-,
Minimal- und Mittelwert (inkl. Standardabweichung) der Aktivitätskonzentration ausgegeben.
4.4.5 Modellierung der Phantombewegung
Um eine Vorhersage für die erwartete, zeitlich gemittelte Aktivitätsverteilung machen zu können, wurde
die Bewegung des Aktivitätsbehältervolumens (Würfel mit Kantenlänge von 50 mm) für die verschiede-
nen Bewegungsformen (Kosinus- bzw. cos4-förmiger Zeitverlauf der Bewegung) simuliert. Setzt man eine
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homogene Aktivitätskonzentration in diesem Volumen voraus, ist die sich aus der Simulation ergeben-
de räumliche Aufenthaltswahrscheinlichkeit des Behälterinhaltes proportional zu der zeitlich gemittelten
Aktivitätsverteilung. Diese theoretische Verteilung kann mit der gemessenen Aktivitätsverteilung des
3D-PET des bewegten Atemphantoms verglichen werden.
Die Simulation der Bewegung wurde in den zwei Bewegungsrichtungen mit dem IDL-Programm „the-
or_activity2d ” durchgeführt. Dabei wurde von einer Bewegung des Aktivitätsbehältermittelpunktes von
19,5 mm in z - und 5,0 mm in y-Richtung ausgegangen. Das Ergebnis ist in Abb. 4.15 dargestellt.
(a) (b) (c)
Abbildung 4.15: Zweidimensionale Simulation der Aktivitätsverteilung für (a) Kosinus- und (b) cos4-
förmige Bewegung sowie (c) deren Differenzbild. Die Bilder sind auf die Aktivitätskon-
zentration im Aktivitätsbehälter normiert.
Zu erkennen ist die größere Aufenthaltswahrscheinlichkeit in der Exspirationsphase (große z- bzw. y-
Werte) gegenüber der Inspirationsphase (kleine z- bzw. y-Werte) für die cos4- förmige Bewegung. Im
Gegensatz dazu ist die Aufenthaltswahrscheinlichkeit für die Kosinus-förmige Bewegung symmetrisch
bezüglich der zwei Bewegungsrichtungen. Dies wird auch in der in Abschnitt 4.4.2 eingeführten Projek-
tionsdarstellung der simulierten Aktivitätsverteilung deutlich (siehe Abb. 4.16).
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Abbildung 4.16: Projektion der theoretischen Verteilung der Aktivitätskonzentration c∗A des bewegten
Atemphantombehälters für die beiden Bewegungsformen (cos: rot, cos4: blau) auf die
y- bzw. z -Richtung. Die Projektionen sind auf die Aktivitätskonzentration c∗A (Aktivi-
tät/Länge) im Aktivitätsbehälter normiert.
Die theoretischen Aktivitätsverteilungen für die zwei Bewegungsformen weisen in den Projektionen auf
die z -Achse einen signifikanten Unterschied auf, während dies für die Projektionen auf die y-Achse nicht
der Fall ist. Dies liegt zum einen an der kleineren Bewegungsamplitude in x -Richtung und zum anderen
an der Verkippung des Aktivitätsbehälters.
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5 Ergebnisse
5.1 Vergleich der Rippenmaterialien
Um eine quantitative Analyse der verschiedenen Schwächungskorrektur-Methoden mit dem bewegten
Atemphantom durchführen zu können, muss zunächst untersucht werden, ob die Schwächungskorrektur
des unbewegten Phantoms korrekt funktioniert. Dabei ist es entscheidend, ob die Umrechnung der aus
dem CT gewonnenen Schwächungswerte auf die Schwächung bei 511 keV durch die bilineare Skalierung
gemäß Gleichung 3.11 für das Rippenmaterial korrekt wiedergegeben wird. Da die übrigen Teile des
Atemphantoms hauptsächlich aus PMMA bestehen, welches bezüglich dem Verhältnis der Schwächung
bei CT- und Annihilations-Photonenenergien weitestgehend Wasser entspricht (siehe Tab. 4.2), kann
davon ausgegangen werden, dass deren Schwächung korrekt auf die Annihilationsphotonenenergie von
511 keV skaliert wird1.
Abb. 5.1 zeigt die auf die z -Achse projizierte Aktivitätskonzentration des unbewegten Atemphantoms mit
den zwei verschiedenen Rippenmaterialien sowie ohne Rippen. Die dargestellte Aktivität pro Länge c∗A
wurde auf den Plateauwert der Aktivitätskonzentration c∗0, der ohne Rippen gemessen wurde, normiert.
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Abbildung 5.1: Projektionsdarstellung für die verschiedenen Rippenmaterialien (blau - PVC, rot - kno-
chenäquivalentes Material der Fa. RSD),sowie für das Atemphantom ohne Rippen. Die
Aktivitätskonzentrationen wurden auf den Plateauwert der Aktivitätskonzentration c∗0, die
ohne Rippen gemessen wurde, normiert. Das Atemphantom war bei allen Messungen un-
bewegt in der Phase maximaler Inspiration.
Die inhomogene Überschätzung der PET-Aktivität bei Verwendung der aus PVC bestehenden Rippen ist
deutlich zu erkennen. Diese beträgt bis zu 13 % im Vergleich zur ohne Rippen gemessenen PET-Aktivität.
Auch das RSD-Material führt zu einer Überschätzung der Schwächung, die aber mit maximal 3 % deut-
lich geringer ist als die für PVC. Die Ursache dafür liegt, wie bereits in Abschnitt 4.1.3 erläutert, in
der höheren Photoeffekt-Wechselwirkungswahrscheinlichkeit für PVC und führt somit zu einem anderen
Verhältnis der Photonenschwächung bei CT-Energien zu der bei 511 keV, als dies durch Gleichung 3.11
1Der Motor und alle metallischen Teile des Atemphantoms waren bei den durchgeführten Experimenten nicht im Aufnah-
mebereich des PET/CT enthalten.
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angenommen wird. Dies wird auch deutlich durch Betrachtung der sich aus den gemessenen CT-Zahlen
und den erwarteten Schwächungskoeffizienten bei 511 keV gemäß [Hub95, Ber05] ergebenden Skalierung
der Schwächungskoeffizienten für die verschiedenen Materialien. Diese wird in Abb. 5.2 mit der ange-
wendeten Schwächungsskalierung und der sich aus den in der Literatur ([Hub95, Ber05]) angegebenen
Schwächungskoeffizienten für 70 keV (CT) und 511 keV (PET) ergebenden, erwarteten Skalierung für
diese Materialien verglichen. Die gemessenen CT-Zahlen wurden aus einer histogrammatischen Darstel-
lung der CT-Datensätze mit den beiden Rippenmaterialien gewonnen. Der zufällige Fehler, der bei dieser
Ermittlung der CT-Zahlen entsteht, ist durch Fehlerbalken in Abbildung 5.2 angegeben.
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Abbildung 5.2: Vergleich der angewendeten Schwächungsskalierung (bilineare Skalierung nach Carney) mit
der Skalierung für PVC, RSD-Material und PMMA. Die dargestellte Skalierung der Mate-
rialien basiert entweder auf den Literaturangaben [Hub95, Ber05] der Schwächungskoeffizi-
enten für beide Energien (CT: 70 keV, PET: 511 keV) (Kreuze) oder auf den gemessenen
CT-Zahlen und den Schwächungskoeffizienten bei 511 keV aus der Literatur (Punkte).
Im Gegensatz zum RSD-Material weicht die sich aus den gemessenen CT-Zahlen ergebende Skalierung für
PVC deutlich von der angewendeten Skalierung ab. Die Differenz von 525 HU zwischen der gemessenen
CT-Zahl und der unter Annahme einer mittleren CT-Energie von 70 keV erwarten CT-Zahl für PVC
deutet daraufhin, dass die effektive CT-Energie für PVC deutlich von 70 keV abweicht. Um eine Überein-
stimmung von gemessener und aus den Literaturangaben berechneter CT-Zahl zu erreichen, müsste für
PVC bzw. RSD aufgrund der unterschiedlichen Photoeffekt-Wechselwirkungswahrscheinlichkeiten eine
effektive CT-Energie von 59 keV bzw. 74 keV angenommen werden.
Der erhöhte Photoeffekt-Wechselwirkungsanteil bei PVC bewirkt also sowohl das kleinere Schwächungs-
koeffizienten-Verhältnis (511 keV zu 70 keV) als auch die verringerte effektive CT-Energie. Deshalb ist
für PVC das beschriebene bilineare Verfahren ungeeignet, um die Photonenschwächung von CT-Energien
auf die PET-Annihilationsphotonenenergie zu skalieren. Aufgrund dieses Ergebnisses wurden für die
folgenden Experimente lediglich die RSD-Rippen benutzt, um die Effekte fehlerhafter Skalierung der
Massenschwächungskoeffizienten aus den gemessenen CT auf die Energie der PET-Annihilationsphotonen
zu minimieren.
5.2 Ursache und Einfluss von CT-Artefakten
Wie bereits in Abschnitt 4.3.3 geschildert, kann die Existenz eines schwächenden Mediums außerhalb
eines kreisförmigen Bereiches um das Isozentrum mit einem Durchmesser von 50 cm zu Artefakten im
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rekonstruierten CT führen. Dies ist sowohl für den muldenförmigen PET/CT-Patiententisch, dessen un-
terer Teil sich in der niedrigsten Tischposition y˜
T
=204 mm außerhalb dieses Bereiches befindet, als auch
für den flachen Tischaufsatz aus Kohlenstofffaser, der aufgrund seiner Breite von ca. 53 cm ebenfalls über
den kreisförmigen Bereich hinausragt, relevant. Aus diesem Grund wurde der Einfluss dieser Artefakte
in Abhängigkeit von der y-Tischposition und der Rekonstruktionsmethode (3D-CT oder 4D-CT) auf die
quantitative Rekonstruktion der Aktivität im PET untersucht.
Um Bewegungsartefakte auszuschließen, war das Atemphantom bei allen für diese Untersuchung durch-
geführten CT- und PET-Aufnahmen unbewegt. Das für die Rekonstruktion des 4D-CT benötigte Atem-
signal wurde durch ein von der Fa. Anzai hergestelltes Phantom erzeugt. Dieses übt einen harmonisch
variierenden Druck auf den Anzai-Sensor aus, um damit ein Kosinus-förmiges Atemsignal zu generieren.
Außerdem wurde der Rippenaufbau entfernt, um diesen als Artefaktursache auszuschließen.
Obwohl der 3D-CT-Rekonstruktionsalgorithmus das Fehlen von Projektionsdaten durch Extrapolation
der gemessenen Projektionen zu korrigieren versucht [Ohn00], treten bei dem so erzeugten CT mit
einem erweiterten FOV von 70 cm Durchmesser Artefakte auf. Diese sind in Abb. 5.3a, die einen CT-
Transversalschnitt des Atemphantoms bei einer Tischposition von y˜
T
=204 mm zeigt, im unteren Tischbe-
reich zu erkennen. Bei einer um 4 cm höheren Tischposition (y˜
T
=164 mm) sind diese Artefakte weitgehend
verschwunden, wie Abb. 5.3b zeigt. Lediglich im Randbereich des flachen Kohlenstofffaser-Tischaufsatzes
sind noch leichte Artefakte zu erkennen.
Das 4D-CT bei y˜
T
=204 mm (Abb. 5.3c) weist im Vergleich zum 3D-CT derselben Tischhöhe ein anderes,
ringförmiges Artefakt auf. Die Ursache dafür liegt in der unterschiedlichen Verarbeitung der unvoll-
ständigen Projektionen. Wie in Abschnitt 4.3.3 beschrieben, wird versucht, diese im Falle der 3D-CT-
Rekonstruktion durch Extrapolation zu vervollständigen, während dies für die 4D-CT-Rekonstruktion
nicht der Fall ist. Bei einer Tischhöhe von y˜
T
=164 mm sind nur noch Reste des Ringartefaktes vor-
handen, die wahrscheinlich wie im 3D-Fall von dem über das FOV hinausragenden flachen Tischaufsatz
verursacht werden. Um den Einfluss der aufgrund fehlender Projektionen fehlerhaft rekonstruierten Bild-
bereiche zu reduzieren, wurden diese Bildbereiche mit dem IDL-Programm „cut_circle” abgeschnitten,
das heißt auf CT-Zahlen von -1024 HU gesetzt (siehe Abb. 5.3d).
Für beide Tischhöhen wurde ein PET-Datensatz mit den hier vorgestellten drei CT (3D-CT, 4D-CT
unbeschnitten, 4D-CT beschnitten) schwächungskorrigiert. Die so entstehenden PET-Bilder wurden be-
züglich der rekonstruierten Aktivität in einer mit der Rover-Software bestimmten ROI, die weitestgehend
dem Aktivitätsbehälter entspricht, verglichen. In Tab. 5.1 ist die relative Änderung der PET-Aktivität
im Vergleich zum gewählten Referenzdatensatz, dem bei einer Tischhöhe y˜
T
=164 mm aufgenommenen
und mit dem entsprechenden 3D-CT schwächungskorrigierten PET-Datensatz, angegeben. Zum einen ist
darin eine generelle Überschätzung der PET-Aktivität bei den mit den 4D-CT korrigierten Datensät-
zen zu erkennen. Zum anderen wird diese Überschätzung aber sowohl durch die höhere Tischposition
als auch durch das Beschneiden der Randbereiche reduziert. Das liegt daran, dass in beiden Fällen die
Ringartefakte, die zu einer Überschätzung der Schwächung und damit auch zu einer Überschätzung der
PET-Aktivität führen, verringert werden. Trotz der Artefakte des 3D-CT bei y˜
T
=204 mm zeigt das
damit schwächungskorrigierte PET eine vergleichsweise gute Übereinstimmung der rekonstruierten Ak-
tivität (Unterschätzung um 0,5 %). Eine mögliche Erklärung ist, dass das CT trotz der vorhandenen
Artefakte die Gesamtschwächung des Tisches aufgrund des Korrekturverfahrens korrekt wiedergibt.
Die für die klinische Bestrahlungsplanung eingesetzten CT werden bei der niedrigen Tischposition von
y˜
T
=204 mm unter Verwendung des flachen Tischaufsatzes aufgenommen. Darum ist es wichtig, den
Einfluss der mit dem Atemphantom beobachteten Artefakte sowohl auf die CT-Daten als auch auf die
Tumorbestimmung anhand der PET-Daten abzuschätzen. Aus diesem Grund wurden die für das Atem-
phantom beschriebenen Experimente mit dem realistischeren Rando-Phantom (Hersteller: The Phantom
Laboratory, Salem, USA) wiederholt. Dieses hat die Form eines menschlichen Oberkörpers und besteht
aus mehreren Schichten, die humanes Gewebe enthalten, um über möglichst realistische Schwächungs-
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eigenschaften zu verfügen. Zwei der Schichten aus dem Brustbereich wurden durch zwei nachgebaute
Schichten, die einen Aktivitätsbehälter beinhalten, ersetzt (siehe Abb. 5.4). Dieser Behälter wurde für
die durchgeführten Experimente mit FDG gefüllt.
Die Abbildungen 5.5b und 5.5c zeigen einen Transversalschnitt eines unbeschnittenen bzw. um den Rand-
bereich beschnittenen 4D-CT des Rando-Phantoms. Dabei wurde eine etwas andere CT-Zahl-Fensterung
als in Abb. 5.3 benutzt, um niedrige CT-Zahl-Werte besser zu differenzieren. Auffällig ist die im Vergleich
zum Atemphantom (Abb. 5.5a) besonders in den oberen Eckbereichen der Abb. 5.5b auftretende größe-
re Schwächung. Die Ursache dafür ist die insgesamt größere Schwächung des sich im FOV befindenden
Objektes, die sich aufgrund der erläuterten Schwachstellen im 4D-CT-Rekonstruktionsalgorithmus auch
auf die Rand- bzw. Eckbereiche verteilt. Das Abschneiden dieser fehlerhaft rekonstruierten Eckbereiche
ist demnach auch bei Patientenaufnahmen ratsam. Analog zu den Atemphantom-Experimenten wurden
mit dem Rando-Phantom verschiedene CT bei unterschiedlichen Tischhöhen aufgenommen und rekon-
struiert sowie entsprechende PET-Datensätze damit schwächungskorrigiert. Die sich daraus ergebenden
rekonstruierten PET-Aktivitäten sind in Tab. 5.1, ebenfalls ausgedrückt in der relativen Änderung zu
einem Referenz-Datensatz, angegeben.
Ähnlich wie beim Atemphantom zeigt sich, dass sowohl eine Veränderung der Tischhöhe auf y˜
T
=164 mm
als auch die Beschneidung der Eckbereiche des 4D-CT zu einer quantitativ besseren Rekonstruktion der
PET-Aktivität führen.
(a) 3D-CT, y˜T=204 mm (b) 3D-CT, y˜T=164 mm
(c) 4D-CT, y˜T=204 mm, unbeschnitten (d) 4D-CT, y˜T=164mm, unbeschnitten (e) 4D-CT, y˜T=164 mm, beschnitten
Abbildung 5.3: Verschiedene CT des Atemphantoms bei einer Fensterung von H = [−1024 HU,600 HU].
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Abbildung 5.4: Rando-Phantom. Die roten Pfeilen markieren die zwei Schichten in der Lungenregion, die
den mit FDG gefüllten Behälter beinhalten.
(a) Atemphantom, unbeschnitten (b) Rando-Phantom, unbeschnitten (c) Rando-Phantom, beschnitten
Abbildung 5.5: 4D-CT-Artefakte im Eckbereich für Atemphantom und Rando-Phantom bei einer Tisch-
höhe von y˜
T
= 164 mm und einer Fensterung von H = [−1024 HU,−600 HU].
Atemphantom Rando-Phantom
Tischhöhe y˜
T
/ mm 164 204 164 204
3D-CT Referenz -0,5 % Referenz -6,0 %
4D-CT, unbeschnitten +2,2 % +4,6 % +1,9 % +3,0 %
4D-CT, beschnitten +1,1 % +1,8 % +0,0 % -0,9 %
Tabelle 5.1: Relative Änderung der PET-Aktivität zum Referenzdatensatz (Tischhöhe 164 mm, 3D-
CT zur Schwächungskorrektur) in Abhängigkeit von der Tischhöhe und dem verwendeten
Schwächungs-CT für die Experimente mit dem Atem- und Rando-Phantom. Die Aktivität
bezieht sich auf eine mit der Rover-Software bestimmte ROI, die weitestgehend dem Aktivi-
tätsbehälterinnenvolumen entspricht.
Ein Vergleich der Veränderung der PET-Aktivität zwischen dem mit dem unbeschnitten CT und dem
mit dem beschnittenen CT schwächungskorrigierten Datensatz für eine feste Tischhöhe zeigt, dass die-
se Veränderung beim Rando-Phantom größer als beim Atemphantom ist (3,9 % gegenüber 2,8 % bei
y˜
T
=204 mm). Dies ist eine Folge der größeren Eckbereich-Schwächung in den CT des Rando-Phantoms.
Auffällig ist außerdem die signifikante Unterschätzung der Aktivität von 6 % bei einer Tischhöhe von
y˜
T
=204 mm unter Verwendung des 3D-CT als Schwächungs-CT, die lediglich mit dem Rando-, aber
nicht mit dem Atemphantom festgestellt wurde. Eine mögliche Erklärung dafür ist, dass sich das Rando-
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(a) y˜T=204 mm (b) y˜T=164 mm
Abbildung 5.6: 3D-CT des Rando-Phantoms bei einer Fensterung von H = [−1024 HU, 600 HU].
Phantom an einer anderen z -Position des Tisches befand, an der der PET/CT-Tisch eine etwas andere
Form aufweist (vgl. Abb. 5.3b und 5.6b). Dadurch befindet sich bei den Rando-Phantom-Experimenten ein
größerer Anteil des Tisches außerhalb des Bereiches vollständiger Projektionen als bei den Atemphantom-
Experimenten. Daraus würde aufgrund der unvollständigen Korrektur dieses Effektes eine geringere
Schwächung im CT-Datensatz folgen, die zu der beobachteten Unterschätzung der PET-Aktivität füh-
ren würde. Die veränderte Tischform könnte auch die Ursache dafür sein, dass das 3D-CT des Rando-
Phantoms bei y˜
T
=204 mm einen größeren Schwächungsanteil im unteren Tischbereich außerhalb des
Bereiches vollständiger Projektionen aufweist als das 3D-CT des Atemphantoms bei gleicher Tischhöhe
(vgl. Abb. 5.3a und 5.6a).
Um festzustellen, ob die verschiedenen Schwächungs-CT außer der Veränderung der absoluten PET-
Aktivität auch einen Einfluss auf die Tumorgröße und die Tumorkontur haben, wurde für alle in Tab. 5.1
angegebenen PET-Rekonstruktionen das ROI-Volumen und die Halbwertsbreiten in allen drei Dimen-
sionen ermittelt. Die Unterschiede in der Halbwertsbreite für die verschiedenen Schwächungskorrekturen
lagen dabei für beide Phantome unter einem Millimeter. Dementsprechend waren auch die Unterschiede
der ROI-Volumina für beide Phantome im Bereich von einem Prozent. Aus diesem Grund sollten die
CT-Artefakte trotz der quantitativ falschen Aktivitätsrekonstruktion keinen Einfluss auf die klinische
Bestimmung der Tumorgrenzen und -volumina haben.
Aufgrund der hier gewonnenen Erkenntnisse über den Einfluss der Tischhöhe und der Randbereiche des
4D-CT auf die quantitative Rekonstruktion der PET-Aktivität, wurden alle weiteren Experimente bei
einer Tischhöhe von y˜
T
=164 mm durchgeführt. Außerdem wurden die Randbereiche der 4D-CT wie
beschrieben nach der CT-Rekonstruktion abgeschnitten.
5.3 Zeitliche Korrelation zwischen 4D-PET und 4D-CT
Um eine korrekte phasenkorrelierte Schwächungskorrektur durchführen zu können, ist es notwendig, dass
die Phasen des 4D-CT mit denen des 4D-PET synchron sind. Dazu wurde für beide Modalitäten auf
den gleichen Punkt im Atemzyklus (maximale Inspiration) getriggert und der CT-Triggerpunkt aufgrund
der kürzeren zeitlichen Auflösung des CT-Datensatzes, wie in Abschnitt 4.3.3 beschrieben, relativ zum
PET-Triggerpunkt verschoben.
Zur Überprüfung der Synchronität beider Datensätze wurde die räumliche Übereinstimmung des Akti-
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vitätsbehälters (CT) mit dem Aktivitätsvolumen (PET) überprüft. Dazu wurde das in Abschnitt 4.4.3
vorgestellte Verfahren zur Bestimmung des Aktivitätsbehältermittelpunktes angewendet. Um den Einfluss
der Rippen auszuschließen, wurde für diese Untersuchung kein Rippenaufbau verwendet
Zunächst wurde die räumliche Übereinstimmung für das unbewegte Atemphantom überprüft. Dazu wurde
die Exzenterscheibe des Atemphantoms auf verschiedene Positionen, d. h. verschiedene Winkel Φ, gestellt,
um verschiedene Atemphasen zu simulieren und mit beiden Modalitäten das stillstehende Atemphantom
in der jeweiligen Position aufgenommen. Die Verschiebung der Position des Aktivitätsbehältermittelpunk-
tes im CT zu der im PET-Datensatz ist separat für die drei Raumdimensionen in Abb. 5.7 dargestellt.
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Abbildung 5.7: Verschiebung des Aktivitätsbehältermittelpunktes im CT-Datensatz relativ zur Position
im PET-Datensatz für das ruhende Atemphantom in verschiedenen Atemphasen, d.h. ver-
schiedene Exzenterscheibenpositionen. Die horizontalen Linien entsprechen dem Mittelwert
der Verschiebung über die vier untersuchten Atemphasen für die jeweilige Richtung. Die
Bezeichnung der Atemphasen erfolgte analog Abb. 4.7.
Die Ursachen für die von Null verschiedene Verschiebung des Aktivitätsbehältermittelpunktes zwischen
PET- und CT-Datensatz sind sowohl durch statistische Fehler bei der Halbwertsbreitenbestimmung als
auch geringe, nicht weiter untersuchte Fehler in der Übereinstimmung des PET-Koordinatensystems mit
dem des CT. Um den Einfluss möglicher systematischer Verschiebungen auszuschließen, wurde für jede
Dimension der Mittelwert der Verschiebung über die vier verschiedenen simulierten Atemphasen gebildet
und dieser Mittelwert im Folgenden von der gemessenen Verschiebung abgezogen.
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Abbildung 5.8: Verschiebung des Aktivitätsbehältermittelpunktes im 4D-CT-Datensatz relativ zur Posi-
tion im 4D-PET-Datensatz für das bewegte Atemphantom (Kosinus-förmige Bewegung).
Die angegebene Verschiebung ist um den Mittelwert der Verschiebung für das unbewegte
Atemphantom in der jeweiligen Dimension korrigiert.
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Mit dieser Korrektur ergibt sich die in Abb. 5.8 dargestellte Verschiebung der Position des Aktivitätsbe-
hältermittelpunktes im 4D-CT-Datensatz relativ zum 4D-PET-Datensatz für das bewegte Atemphantom.
Die Abweichung zwischen PET- und CT- Position des Aktivitätsbehälters übersteigt in keiner Richtung
und in keiner Atemphase einen Betrag von 1 mm. In der Hauptbewegungsrichtung des Atemphantoms,
der z -Richtung, ist die absolute Abweichung zwar in einigen Atemphasen (Gate 3 und 4) deutlich größer
als in anderen Richtungen, daraus kann aber nicht auf eine fehlerhafte Synchronisation zwischen 4D-
PET und 4D-CT geschlossen werden, da in anderen Atemphasen (Gate 0, 1 und 2) die Verschiebung
in z-Richtung entgegengesetzt gerichtet ist. Lediglich in der unbewegten x -Richtung kann aufgrund der
stets negativen Verschiebung ein systematischer Effekt vermutet werden. Der sich in dieser Richtung
ergebende Mittelwert der Verschiebung von -0,2 mm ist aber praktisch von keiner Relevanz. Die geringen,
in Abb. 5.8 dargestellten, Verschiebungen lassen sich neben den bereits genannten Ursachen mit der
Restbewegung des Atemphantoms, die während der Aufnahmedauer des CT stattfindet und Artefakte
verursachen kann, erklärt werden. Dadurch kann eine leichte Verfälschung der Aktivitätsbehältergrenzen
im CT hervorgerufen werden. Dies ist in Abb. 5.9, in der die Fusionierung des 4D-CT mit dem 4D-PET
in den acht Phasen dargestellt ist, zu erkennen: Für die Gates 3 und 4, bei denen die größte Verschiebung
der Datensätze in z -Richtung festgestellt wurde, fällt auf, dass die vertikalen Aktivitätsbehältergrenzen
nicht parallel sind. In der fusionierten Darstellung von Gate 3 ist zudem zu erkennen, dass die rechte
vertikale Aktivitätsbehältergrenze (negativer z -Wert) fehlerhaft dargestellt ist.
Es kann also davon ausgegangen werden, dass der angewendete Algorithmus zur Synchronisation der
beiden 4D-Datensätze bei einem künstlichen Atemsignal sehr gut funktioniert.
(a) Gate 0 (b) Gate 1 (c) Gate 2 (d) Gate 3
(e) Gate 4 (f) Gate 5 (g) Gate 6 (h) Gate 7
Abbildung 5.9: Fusioniertes 4D-PET/4D-CT des Kosinus-förmig bewegten Atemphantoms ohne Rippen.
Die Fusionsdarstellung wurde mit dem Programm „petct4d ” erzeugt. Die CT-Datensätze
sind in Grauwerten dargestellt, während die rekonstruierte PET-Aktivität mit Hilfe einer
Falschfarbentabelle wiedergegeben sind (Schwarz über Rot zu Weiß entspricht dabei stei-
gender Aktivitätskonzentration).
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5.4 Rekonstruktion der Bewegungsfunktion
Neben der Überprüfung der Synchronität von 4D-PET und 4D-CT und deren räumlichen Übereinstim-
mung wurde untersucht, ob die durch das 4D-PET wiedergegebene Bewegung der theoretisch erwarteten
Bewegungsfunktion entspricht1. Dazu wurden die Positionen des Aktivitätsbehälters in den einzelnen Ga-
tes des phasenkorreliert schwächungskorrigierten 4D-PET für beide Bewegungsrichtungen über der Zeit
aufgetragen. Der Zeitpunkt, dem die ermittelten Positionen des Aktivitätsbehälters zugeordnet wurden,
entsprach dabei der Mitte des bei der 4D-PET-Rekonstruktion ausgegebenen Zeitintervalls des jeweiligen
Gates. Im Anschluss wurde eine Kurvenanpassung der theoretischen Bewegungsfunktion an die diskre-
ten Messpunkte mit Hilfe der Software Origin Pro der Fa. OriginLab Corporation, Northampton, USA
durchgeführt. Die Modellfunktionen entsprachen dabei den Gleichungen 4.1 bzw. 4.2, wobei die additive
Konstante d0, die die Position während der maximalen Exspiration wiedergibt, in zwei Summanden −A2
und d∗0 zerlegt wurde, um eine theoretische Ruhelage der Bewegung bei dem Ordinatenwert 0 zu erreichen.
Der Parameter d∗0 gibt also die Abweichung der ermittelten Ruhelage von dem Wert 0 an. In Abb. 5.10
sind die ermittelten Messpunkte zusammen mit der jeweilig angepassten sowie der theoretisch erwarteten
Bewegungsfunktion dargestellt. Die aus der Kurvenanpassung erhaltenen Werte für die Parameter der
Bewegungsfunktion sind in Tab. 5.2 zusammen mit den aus der Kenntnis der Atemphantombewegung
erwarteten Werten angegeben.
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Abbildung 5.10: Vergleich der Aktivitätsbehälterpositionen in den einzelnen Phasen des 4D-PET bei
Kosinus- und cos4-förmiger Atemphantombewegung. Das 4D-PET wurde phasenweise mit
dem 4D-CT schwächungskorrigiert und die Position des Aktivitätsbehälters der Mitte des
jeweiligen PET-Gates zugeordnet. Die durchgezogenen Linien entsprechen dem Ergebnis
einer Kurvenanpassung der diskreten Messpunkte an die jeweilig erwartete theoretische
Bewegungsfunktion (siehe Gleichung 4.1 und 4.2), wobei die additive Konstante d0 mit
d0 = −A2 + d∗0 ersetzt wurde. Die gestrichelten Linien entsprechen dem jeweiligen theore-
tisch erwarteten Bewegungsverlauf.
Für beide Bewegungsrichtungen lassen sich die Messwerte hinreichend gut an die jeweilige Bewegungs-
funktion anpassen. Die ermittelten Periodendauern stimmen weitestgehend im Rahmen der Messunge-
nauigkeiten mit der erwarteten Periodendauer überein.
Die geringe Phasenversatz zwischen theoretischer und erwarteter Bewegungsfunktion lassen auf einen
geringfügigen Fehler in der Zuordnung des Triggerzeitpunktes zum Zeitpunkt maximaler Inspiration ver-
muten. Da die Zuordnung des Triggerpunktes durch das Anzai-System für das Atemsignal des Atem-
phantoms hinreichend gut mit dem Punkt maximaler Inspiration der Atemkurve übereinstimmt, ist es
wahrscheinlich, dass dieser Fehler durch die Verarbeitungszeit des Anzai-Systems, also der Zeit zwischen
1Auf die Untersuchung des 4D-CT wurde in diesem Zusammenhang aufgrund der gezeigten Übereinstimmung der Posi-
tionen des 4D-CT mit denen des 4D-PET verzichtet.
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y-Richtung z -Richtung
experimentell erwartet experimentell erwartet
Bewegungsform cos cos4 cos cos4 cos cos4 cos cos4
Periodendauer τ / s 5, 51± 0, 01 5, 39± 0, 02 5, 51 5, 41 5, 50± 0, 01 5, 39± 0, 02 5, 51 5, 41
Amplitude A / mm 2, 8± 0, 1 2, 9± 0, 1 2, 5 9, 2± 0, 1 9, 2± 0, 2 9, 8
Phase Φ0 / ° −7, 1± 0, 9 −3, 6± 1, 1 0 −4.2± 1, 0 −3, 1± 1, 0 0
Offset d∗0 / mm 0, 18± 0, 02 0, 07± 0, 05 0 0, 62± 0, 07 0, 30± 0, 14 0
R2 0, 998 0, 991 - 0, 997 0, 993 -
Tabelle 5.2: Gegenüberstellung der aus der Kurvenanpassung ermittelten Parameter der Bewegung und
den erwarteten Werten für die Kosinus- und cos4-förmige Bewegung. Außerdem ist mit R2 ein
Maß für die Güte der Kurvenanpassung angegeben.
der Aufnahme des Punktes maximaler Inspiration und des Sendens des Triggersignals an das PET-Gerät,
verursacht wird. Eine Phasenverschiebung von 4 ° bei einer Periodendauer von 5,5 s entspricht einer Zeit
von ca. 60 ms.
Die Amplitude1 der Bewegung wird in y-Richtung im Vergleich zur theoretischen Amplitude in die-
ser Richtung um maximal 0,4 mm überschätzt. In z -Richtung wird die Amplitude um 0,6 mm unter-
schätzt. Ursachen für die geringfügigen Abweichungen können sowohl Messfehler bei der Bestimmung der
theoretischen Amplitude als auch Fehler bei der Positionsbestimmung sein, die zum Beispiel durch die
Schrägstellung des Aktivitätsbehälters in einigen Atemphasen verursacht werden können. Auch die Kur-
venanpassung kann zu geringfügigen Fehlern in der Amplitudenbestimmung führen. Eine weitere wichtige
Fehlerquelle, die zu einer Unterschätzung der Amplitude führt, ist die Bewegung des Atemphantoms in-
nerhalb eines Gates. Dadurch stellt die ermittelte Position des Aktivitätsbehälters eines PET-Gates eine
Mittelung der Bewegung über dieses Gate dar. Es wurde versucht diesem Effekt durch die Zuordnung der
ermittelten Position zum zeitlichen Mittelpunkt des PET-Gates und durch die Amplitudenbestimmung
mit Hilfe der Kurvenanpassung Rechnung zu tragen. Da der zeitliche Mittelpunkt des Gates jedoch nicht
unbedingt dem räumlichen Mittelpunkt entsprechen muss, verbleibt ein Fehler in diesem Vorgehen. Für
das Gate 7, welches den Punkt maximaler Inspiration als Endpunkt hat, bedeutet das, dass die Elongation
zum zeitlichen Mittelpunkt des Gates - aufgrund des über das Gate abfallenden Anstiegs der Auslenkung
- größer als die zeitlich gemittelte Elongation dieses Gates ist. Ordnet man diesem Zeitpunkt trotzdem die
zeitlich gemittelte Position zu, führt dies zu einer Unterschätzung der Amplitude. Analog verhält es sich
für Gate 0, welches den Punkt maximaler Inspiration als Startpunkt hat, sowie für die Unterschätzung
der Exspirationsauslenkung in den entsprechenden Gates.
Damit kann mit diesem Verfahren aufgrund der endlichen Gatelänge und der verbleibenden Bewegung
die Bewegungsamplitude nicht exakt ermittelt werden. Es ist anzunehmen, dass ein Fehler der ermit-
telten Amplitude der Bewegung im Submillimeterbereich keinen praktischen Einfluss auf die Bestrah-
lungsplanung haben sollte. Beachtet werden muss aber, dass mit einer ausschließlichen Betrachtung der
gemessenen Positionen die Amplitude der Bewegung stärker als mit dem hier vorgestellten Verfahren der
Kurvenanpassung unterschätzt wird. So beträgt die Differenz der maximalen und minimalen Position
in z -Richtung 17,1 mm (cos4) bzw. 16,7 mm (cos), was einer Amplitude von 8,55 mm bzw. 8,35 mm
entspricht.
1Im Gegensatz zu Abschnitt 4.2 ist hier und auch im Folgenden der physikalische Amplitudenbegriff gemeint. Beachtet
werden muss, dass der Abstand zwischen den Extremlagen der Bewegung der zweifachen Amplitude entspricht.
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5.5 Konventionelles 3D-PET und 3D-CT des bewegten Phantoms
Vor der Untersuchung der 4D-CT-Schwächungskorrektur des 4D-PET, soll zunächst der Einfluss der
Bewegung auf das konventionelle 3D-PET und 3D-CT, insbesondere auf die Schwächungskorrektur, für
das Atemphantom untersucht werden. Dazu wurden mehrere 3D-CT des bewegten Atemphantoms mit
den in Tab. 4.3 angegebenen Parametern aufgenommen. Mit diesen wurde eine 3D-PET-Aufnahme vom
ebenfalls bewegten Atemphantom schwächungskorrigiert, so dass mehrere PET-Datensätze erzeugt wur-
den, die sich in dem verwendeten Schwächungs-CT unterschieden. Für diese Untersuchungen wurde die
Kosinus-förmige Exzenterscheibe und der RSD-Rippenaufbau verwendet.
(a) Referenz: Phantom unbewegt (b) normal CT A (Pitch=1,5) (c) normal CT B (Pitch=1,5)
(d) slow CT (Pitch=0,5) (e) ultraslow CT (Pitch=0,15) (f) average CT
Abbildung 5.11: Sagittal-Projektion der verschiedenen 3D-CT des bewegten Atemphantoms (b-e) im Ver-
gleich zum 3D-CT des unbewegten Atemphantom (a) und zum zeitlich gemittelten CT
(f). Dazu wurden die CT-Datensätze über die x -Richtung aufsummiert und die sich dar-
aus ergebenden Projektionen auf Sagittalebene (y-z -Ebene) dargestellt. Der Unterschied
zwischen dem „normal CT A” (b) und dem „normal CT B” (c) besteht im Startzeitpunkt
der CT-Aufnahme relativ zur Phantombewegungsphase. Dieser ist um ca. eine halbe Pe-
riodendauer der Phantombewegung versetzt. Um eine identische Grauwertskala bei allen
dargestellten Projektionen zu erhalten, wurden die Grenzen der Grauwertskala auf den
minimalen bzw. maximalen Summationswert aller Projektionen gesetzt.
In Abbildung 5.11 sind die verschiedenen CT in der Sagittalebene dargestellt. Dabei ist zu beachten,
dass eine Summation der CT-Zahlen über die x -Richtung durchgeführt wurde, um sowohl den Aktivi-
tätsbehälter als auch die Rippenbögen darzustellen. Zum Vergleich ist zusätzlich ein CT des unbewegten
Atemphantoms und ein aus einem 4D-CT berechnetes, zeitlich gemitteltes CT („average CT”) dargestellt.
In allen 3D-CT des bewegten Atemphantoms sind von der Bewegung verursachte Artefakte zu erkennen.
Diese äußern sich vor allem in einer wellenförmigen Deformation der Auslenkplatte, in einer Stauchung
oder Streckung des Atemphantombehälters und in einer Deformation des Rippenaufbaus. Die aus der wel-
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lenförmigen Deformation ableitbare Periode, also der Abstand zwischen zwei Wellenbergen, hängt vom
Verhältnis des verwendeten Tischvorschubes zur Periodendauer der Atemphantombewegung ab. Bei sin-
kendem Tischvorschub, also bei konstanter Rotationszeit und Schichtkollimation sinkendem Pitch, nimmt
die Anzahl an Schwingungsminima bzw. -maxima, mit denen die gerade Auslenkplatte dargestellt wird,
zu. Der Abstand zwischen zwei Schwingungsmaxima entspricht genau dem axialen Scanbereich, der wäh-
rend einer Periodendauer der Atemphantombewegung aufgenommenen wird. Bei den mit „normal CT”
bezeichneten CT liegt die Aufnahmedauer des CT (4,5 s) in der Größenordnung der Periodendauer der
Bewegung (5,4 s). Daraus folgt, dass in diesem Fall die Periode der Deformation in dem entstehenden CT
in etwa der axialen Scanlänge entspricht. Das bedeutet außerdem, dass bei geeigneten Startzeitpunkt der
CT-Aufnahme (in den Extremlagen der Atemphantombewegung) sich der Aktivitätsbehälter während der
gesamten Aufnahme in die gleiche bzw. entgegengesetzte Richtung der Translation des Patiententisches
bewegt. Das wiederum verursacht die beobachtete Streckung (5.11b) oder Stauchung (5.11c) des Aktivi-
tätsbehälters in z -Richtung. Bei Patientenmessungen ist der Startzeitpunkt der CT-Aufnahme relativ zur
Atembewegung nur mit großem Aufwand reproduzierbar zu wählen, weshalb in der Routine die Auswir-
kung dieser Verzerrung (Stauchung oder Streckung) zufällig und nicht vorhersagbar ist. Zusammenfassend
kann gesagt werden, dass keines der aufgenommen 3D-CT die zeitliche gemittelte Schwächung korrekt,
d. h. vergleichbar zum aus dem 4D-CT berechneten „average CT” (5.11f), wiedergibt. Eine Vergrößerung
der CT-Aufnahmezeit bewirkt eine Zunahme der Bewegungsartefakte im Sinne einer verkürzten Periode
der wellenförmigen Deformation.
Im Folgenden wurden die Auswirkungen dieser CT-Artefakte auf die Rekonstruktion der PET-Bilder un-
tersucht. In Tab. 5.3 sind die ermittelten ROI-Volumina, die in den ROI enthaltene Aktivität AROI relativ
zur Gesamtaktivität des PET-Datensatzes Atot bzw. zur ROI-Aktivität des unbewegten Atemphantoms
Aref sowie die Halbwertsbreiten des PET-Aktivitätsvolumens in den beiden Bewegungsrichtungen ange-
geben.
Phantom Schwächungs-CT ROI-
Volumen
relative Aktivität FWHM / mm
V / ml AROIAtot / %
AROI
Aref
/% y-Richtung z -Richtung
still normal CT 124,7 75,9 100 49,3 48,6
bewegt normal CT A 128,1 73,4 94,5 48,8 49,2
bewegt normal CT B 111,1 70,1 85,1 49,3 43,3
bewegt slow CT 126,0 73,2 93,7 49,2 48,7
bewegt ultraslow CT 121,5 72,3 89,5 49,4 45,6
bewegt average CT 116,7 70,7 89,0 49,3 44,3
Tabelle 5.3: Übersicht über Volumen und Aktivität der ROI sowie der Halbwertsbreiten des Aktivitäts-
volumens für die verschiedenen 3D-PET.
Die in den CT beobachtete Streckung oder Stauchung des Aktivitätsbehälters für die Schwächungskor-
rektur mit dem „normal CT A” bzw. „normal CT B” wirkt sich auch auf das rekonstruierte Aktivitäts-
volumen aus (+2,5 % bzw. -11,1 % zum wirklichen Volumen von 125 ml). Allerdings zeigt auch der
mit dem „average CT” schwächungskorrigierte PET-Datensatz ein um 6,6 % verkleinertes Aktivitätsvo-
lumen. Eine Ursache dafür ist, dass aufgrund der Bewegung der Übergang zwischen Untergrund und
maximaler Aktivitätskonzentration breiter als für das stillstehende Atemphantom ist. Somit wird bei der
ROI-Bestimmung, bei der ein bestimmter Aktivitätskonzentrations-Schwellwert die Grenze zwischen ROI
und Hintergrund festlegt [ABX07], im Vergleich zum stillstehenden Atemphantom ein größerer Anteil an
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Aktivität als nicht zur ROI gehörig eingestuft. Dieser Effekt wirkt sich sowohl auf das Volumen als auch
auf die Aktivität der ROI aus.
Das Verhältnis zwischen ROI-Aktivität und Gesamtaktivität des PET-Datensatzes stellt ein Maß für den
Anteil an verworfener, d.h. nicht zur ROI zugeordneten, Aktivität dar. Unter der Annahme, dass die
Aktivität für das unbewegte Atemphantom Aref korrekt ermittelt wurde, stellt dagegen die auf diese Ak-
tivität normierte ROI-Aktivität ein Maß für die korrekte, quantitative Rekonstruktion der PET-Aktivität
dar. Demnach wird die Aktivität zwar am besten mit dem „normal CT A” mit einer Unterschätzung von
5,5 % wiedergeben, doch führt die Schwächungskorrektur mit dem „normal CT B”, welches sich nur durch
den Startzeitpunkt der CT-Aufnahme vom Ersteren unterscheidet, zur größten Unterschätzung der Ak-
tivität von 14,9 %. Auch die Verwendung des „average CT” führt zu einer Unterschätzung der Aktivität
um 11,0 %. Die Ursache dafür ist zum einem der leicht größere verworfene Aktivitätsanteil und zum
anderen eine systematische Unterschätzung der Schwächung in Bereichen, in denen nur in einem Teil
der Periodendauer schwächendes Material vorhanden ist. Die pixelweise Mittelung der CT-Zahlen über
die einzelnen Gates des 4D-CT führt zwar zu zeitlich gemittelten Schwächungswerten für die jeweiligen
Pixel. Diese entsprechen damit aber nicht mehr der Schwächung durch das Medium, welches in diesem
Fall Wasser ist. Das wäre aber notwendig, damit die PET-Aktivität des 3D-PET korrekt schwächungs-
korrigiert werden kann. Die Aktivität wurde in den entsprechenden Bereichen zwar nur zu einem Teil
der Messdauer akquiriert, während in dem anderen Teil keine Aktivität in diesen Bereichen vorhanden
war, dennoch muss sie aber mit der Schwächung, die zum Zeitpunkt des Vorhandenseins der Aktivität in
dem Bereich vorherrschte, korrigiert werden. Das bedeutet, dass auch bei Schwächungskorrektur mit dem
zeitlich gemittelten CT eine korrekte Volumen- und Aktivitätsbestimmung des 3D-PET eines bewegten
Aktivitätsvolumen mit der angewendeten Methode nicht möglich ist.
Die Projektionsdarstellung der Aktivitätsverteilung in z -Richtung ist für die verschiedenen 3D-CT-
Schwächungskorrekturen in Abb. 5.12 wiedergegeben. Um einen Vergleich dieser Aktivitätsverteilungen
mit der theoretisch erwarteten Verteilung zu ermöglichen, wurde aus der Simulation der Aktivitätsbe-
hälterbewegung die theoretische, zeitlich gemittelte Aktivitätsverteilung ermittelt und ebenfalls in der
Projektionsdarstellung abgebildet. Die Aktivitätskonzentration im Plateau wurde für die Simulation so
gewählt, dass sie mit dem für das unbewegte Atemphantom ohne Rippenaufbau ermittelten Wert von
385 kBqmm übereinstimmt. Dies entspricht unter Annahme eines würfelförmigen Volumens von 125 ml einer
Gesamtaktivität von 19,25 MBq, die damit nur um 1 % von der verabreichten Gesamtaktivität abweicht.
Die Aktivitätsprofile des bewegten Atemphantoms sind nicht nur deutlich breiter, als das des stillste-
henden Atemphantoms, der Abschnitt maximaler Aktivitätskonzentration ist auch in der dargestellten
z -Richtung um ca. 1 cm kürzer. Diese Verkürzung des Aktivitätsplateaus wird dadurch verursacht, dass
sich der Aktivitätsbehälter in bestimmten Bereichen der z -Achse nur in einem Teil der Periodendauer
aufhält. Die genaue Fahrtstrecke des Atemphantoms in z-Richtung (19,5 mm für den Aktivitätsbehäl-
termittelpunkt) ist aber aus dieser Plateau-Verkürzung nicht ableitbar. Das liegt daran, dass die Breite
des Aktivitätsplateaus aufgrund des endlichen Flankenanstiegs nicht der Breite des Aktivitätsvolumens
entspricht. Eine Abschätzung der Fahrstrecke anhand der Halbwertsbreiten ist ebenfalls nicht möglich,
wie Tab. 5.3 zeigt. So sinkt die Halbwertsbreite des mit dem „average-CT” korrigierten PET-Datensatzes
im Vergleich zum Referenzdatensatz um ca. 4 mm, was ebenfalls mit dem breiteren Flankenabfall und
dem Fehler der Schwächungskorrektur im Randbereich zu begründen ist.
Besonders auffällig ist die starke Überschätzung der Aktivitätskonzentration für die mit dem „nor-
mal CT B” korrigierten PET-Datensatz. Zwar zeigen auch alle anderen Datensätze im Vergleich zu der
aus der Simulation erwarteten Aktivitätskonzentration eine leichte Überschätzung der Aktivitätskonzen-
tration von bis zu ca. 6 % im Plateaubereich, doch ist diese höchstwahrscheinlich größtenteils auf das
RSD-Rippenmaterial zurückzuführen (siehe Abschnitt 5.1). Die Überschätzung der Aktivitätskonzentra-
tion von über 12 % für die Schwächungskorrektur mit dem „CT normal B” ist allerdings zu groß, um
mit dem Rippenmaterial begründet zu werden. Eine mögliche Erklärung ist eine Diskrepanz zwischen der
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Abbildung 5.12: Projektionsdarstellung der PET-Aktivitätsverteilung in der Hauptbewegungsrichtung
(z -Richtung) unter der Anwendung verschiedener 3D-CT zur Schwächungskorrektur eines
3D-PET des bewegten Atemphantoms. Zum Vergleich ist als Referenz die Aktivitätsver-
teilung eines 3D-PET des unbewegten Atemphantoms (Schwächungs-CT ebenfalls vom
unbewegten Atemphantom) dargestellt. Außerdem ist die aus der Simulation der Aktivi-
tätsbehälterbewegung (siehe Abschnitt 4.4.5) abgeleitete Aktivitätsverteilung abgebildet.
Rippenposition im CT und der mittleren Rippenposition über die Atemperiode.
Es wurde versucht diesen Effekt in Abb. 5.13 zu demonstrieren. Dazu wurde die Schwächung der unbe-
wegten Rippe durch eine normierte Gaußfunktion mit 4σ = 10 mm angenommen (gestrichelte Kurven).
Dies entspricht dem Durchmesser der verwendeten Rippen. Daraus wurde die zeitlich gemittelte Schwä-
chung einer bewegten Rippe berechnet. Dazu wurden acht dieser Gaußfunktionen, deren Mittelpunkte
jeweils um cos(pi/7) mm zueinander verschoben wurden, um eine Bewegung der Rippe von 2mm zwischen
den Extremlagen zu simulieren, aufsummiert und die entstehende Funktion auf eins normiert (orange
Kurve). Die gemessene Rippenschwächung wurde durch eine Gaußfunktion in einer der Extrempositio-
nen mit einem aufgrund der Messungenauigkeit vergrößertem Wert für 4σ von 12 mm modelliert (blaue
Kurve). Diese Gaußfunktion wurde auf das Maximum jener Gaußfunktion normiert, die die Schwächung
der unbewegten Rippe simuliert (siehe Abb. 5.13). Das ist damit begründet, dass die Rippe in der 3D-
CT-Aufnahme ebenfalls verbreitert, aber mit dem gleichen maximalen Schwächungswert der unbewegten
Rippe wiedergegeben wird. Letztendlich stellt die Differenz dieser simulierten gemessenen Schwächung
und der simulierten zeitlich gemittelten Schwächung die Abweichung der gemessenen Schwächung von der
tatsächlich existierenden Schwächung dar. Mit der vereinfachten Annahme, dass keine schrägen Koinzi-
denzen gemessen werden, entspricht diese Differenz auch der Verfälschung der PET-Aktivität, die durch
den beschriebenen Effekt verursacht wird.
Wie Abb. 5.13 zeigt, führt dieser Effekt in der Richtung, in der auch die gemessene Rippenposition
von der Mittellage der Bewegung abweicht (in der Abb.: rechts der Ruhelage), zu einer Überschätzung
der Schwächung bzw. der PET-Aktivität. Auf der anderen Seite der Mittellage kommt es dagegen zu
einer nicht so stark ausgeprägten Unterschätzung der Schwächung und dementsprechend auch der PET-
Aktivität. Diese Simulation des Schwächungsfehlers stimmt qualitativ mit der Aktivitätskonzentration
des mit dem „normal CT B” schwächungskorrigierten PET-Datensatz überein.
Zusammenfassend kann gesagt werden, dass aufgrund der Fehler in der Bestimmung des Volumens, der re-
konstruierten Aktivität und der Bewegungsamplitude die Anwendung einer zeitlich aufgelösten PET- und
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Abbildung 5.13: Simulation der fehlerhaften Schwächungsermittlung aufgrund einer Abweichung der Rip-
penposition im CT von der über die Atemperiode zeitlich gemittelten Position der Rippe.
CT-Aufnahme sinnvoll erscheinen lassen. Die Ursachen für die festgestellten Fehler liegen sowohl in einer
fehlerhaften Schwächungskorrektur durch Bewegungsartefakte im 3D-CT (z.B. falsche Aktivitätsbehälter-
Abmessung und -Position sowie falsche Rippenposition) als auch in der unvermeidbaren Verbreiterung
des Aktivitätsprofiles, insbesondere dessen Flanken, in der Bewegungsrichtung.
5.6 Verschiedene Schwächungskorrekturansätze für 4D-PET
In diesem Abschnitt sollen verschiedene Methoden der Schwächungskorrektur eines 4D-PET gegenüberge-
stellt werden. Diese Methoden unterscheiden sich in der Wahl des zur Schwächungskorrektur des 4D-PET
verwendeten CT. Im Folgenden sind die für die verschiedenen Verfahren benutzten Schwächungs-CT auf-
geführt:
• 4D-CT zur phasenkorrelierten Schwächungskorrektur
• zeitlich gemitteltes CT (average CT), welches aus dem 4D-CT berechnet wurde
• normal CT A
• normal CT B
• slow CT
• ultraslow CT
Bis auf die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur wurde bei allen anderen Methoden jeweils das gleiche
3D-CT zur Schwächungskorrektur aller Gates des 4D-PET benutzt. Bei allen Aufnahmen wurde der von
der Firma RSD gefertigte Rippenaufbau aus knochenäquivalentem Material verwendet. Mit Ausnahme
der Schwächungskorrektur mit dem „normal CT B” wurden alle Schwächungskorrekturverfahren sowohl
bei Kosinus- als auch bei cos4-förmiger Phantombewegung durchgeführt. Das „normal CT B”, welches sich
nur im Startzeitpunkt relativ zur Phantomauslenkung vom „normal CT A” unterscheidet, stand nur für
die Kosinus-förmige Phantombewegung zur Schwächungskorrektur zur Verfügung. Im Folgenden sollen die
mit den verschiedenen Schwächungskorrekturansätzen erzeugten 4D-PET bezüglich des rekonstruierten
Aktivitätsvolumens, dessen Gesamtaktivität, der Wiedergabe der Phantombewegung sowie der Aktivi-
tätsverteilung in der Hauptbewegungsrichtung (z-Richtung) für die beiden Bewegungsformen untersucht
werden.
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5.6.1 Quantifizierung des Aktivitätsvolumens und der darin enthaltenen Aktivität
Die Aktivitätsvolumina für die einzelnen Gates der mit den verschiedenen Schwächungskorrekturansätzen
rekonstruierten 4D-PET wurden mit dem in Abschnitt 4.4.4 vorgestellten Verfahren zur ROI-Bestimmung
ermittelt. Die ROI-Volumina sind in Abb. 5.14 und 5.15 für die Kosinus- bzw. cos4-förmige Phantom-
bewegung dargestellt.
Für beide Bewegungsformen weisen die mit der phasenkorrelierten Schwächungskorrektur rekonstruierten
4D-PET die geringsten Volumenschwankungen über die verschiedenen Gates auf und geben das tatsäch-
liche Aktivitätsbehälterinnenvolumen von 125 ml am besten wieder. Dies wird auch durch die in Tab. 5.4
angegebenen Mittelwerte der ROI-Volumina über die einzelnen Gates sowie der empirischen Standard-
abweichung sV dieser Volumina bestätigt. Die empirische Standardabweichung soll hier als Maß für die
Schwankungsbreite der gemessenen Größe (Volumen) über alle Gates verwendet werden.
Bei der Kosinus-förmigen Bewegung fällt besonders die starke Unterschätzung des Aktivitätsvolumens
des mit dem „normal CT B” schwächungskorrigierten 4D-PET während des Inspirationsmaximums (Gate
0, 7) um bis zu 13,4 % (V = 108, 2 ml für Gate 7) auf. Die Ursache dafür ist die beschriebene Stauchung
des Aktivitätsbehälters im Schwächungs-CT (siehe Abschnitt 5.5). Aus diesem Grund wird ein Teil des
Aktivitätsbehältervolumens, der mit Annäherung des Aktivitätsbehälters an die Position maximaler In-
spiration zunimmt, fälschlicherweise mit der Schwächung von Luft, statt mit der von Wasser bzw. PMMA
korrigiert. Ein Vergleich der mit dem „normal CT A” und „normal CT B” schwächungskorrigierten 4D-
PET bei Kosinus-förmiger Bewegung zeigt, dass aus dem unterschiedlichen Startzeitpunkt des 3D-CT
ein Unterschied des mittleren Aktivitätsvolumens des 4D-PET von ca. 10 ml (8 % des tatsächlichen
Volumens) folgt. Für einzelne Gates beträgt der Unterschied bis zu 14% des tatsächlichen Volumens
(Gate 7).
Die Schwächungskorrektur mit dem „average CT” führt in allen Gates des 4D-PET zu einer Unterschät-
zung des Aktivitätsvolumens. Diese ist umso größer, je geringer die über die Periodendauer gemittelte Ge-
samtaufenthaltswahrscheinlichkeit des Aktivitätsbehälters für die Position in dem jeweiligen Gate ist. So
ist das ermittelte Volumen bei der Kosinus-förmigen Bewegung sowohl in der Endexspiration (Gate 3 - 4)
als auch in der Endinspiration (Gate 0 und 7) geringer als in den Atemphasen geringerer Elongation (Gate
1 - 2, 5 - 6). Für die cos4-förmige Bewegung wird das Aktivitätsvolumen in der Endinspiration mit bis
zu -5,4 % wesentlich mehr unterschätzt als mit bis zu 1,9 % in der Endexspiration, die bei dieser Bewe-
gungsform eine größere Gesamtaufenthaltswahrscheinlichkeit als die Endinspiration aufweist. Die Ursache
für diese beobachtete Volumenunterschätzung bei der „average CT”-Schwächungskorrektur in Atempha-
sen großer Elongation ist der im Abschnitt 5.5 beschriebene Effekt der Unterschätzung der Schwächung
aufgrund deren Mittelung über mehrere Atemphasen.
Die mit dem „normal CT A”, „slow CT” und „ultraslow CT” schwächungskorrigierten 4D-PET weisen alle
einen ähnlichen Verlauf des Aktivitätsvolumens über die einzelnen Gates auf, unterscheiden sich aber
zum Teil durch einen absoluten Unterschied des ermittelten Volumens.
In Tab. 5.4 ist das Verhältnis der über die einzelnen Gates gemittelten Aktivität der ROI AROI zur ROI-
Aktivität des unbewegten Atemphantoms Aref zusammen mit der sich aus der Mittelung ergebenden
Standardabweichung des Verhältnisses angegeben.
Für beide Bewegungsformen wird mit der phasenkorrelierten Schwächungskorrektur die ROI-Aktivität
des unbewegten Atemphantoms Aref bis auf einen Fehler von 1,3 % und 0,5 % für die Kosinus- bzw.
cos4-förmige Bewegung korrekt rekonstruiert. Im Falle der Kosinus-förmigen Bewegung ist dies aber mit
einem vergleichbaren Fehler auch für die Schwächungskorrekturen mit dem ultraslow- und average-CT der
Fall. Allerdings ist für diese Schwächungskorrekturen die Schwankungsbreite der ROI-Aktivität mit einer
Standardabweichung von ca. 2 % größer als für die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur (sV = 0, 8 %).
Für die anderen Schwächungskorrekturen weicht die mittlere ROI-Aktivität bei der Kosinus-förmigen
Phantombewegung mit einem Betrag des Fehlers zwischen 3,4 % (normal CT B) und 6,3 % (normal CT
A) bei einer Standardabweichung zwischen 1,7 % und 5,3 % stärker von der ROI-Aktivität des unbewegten
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Abbildung 5.14: ROI-Volumina der PET-Aktivität in den einzelnen Phasen (Gate 0 - Gate 7) des 4D-PET
unter Anwendung verschiedener Schwächungs-CT bei Kosinus-förmiger Atemphantom-
Bewegung.
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Abbildung 5.15: ROI-Volumina der PET-Aktivität in den einzelnen Phasen (Gate 0 - Gate 7) des 4D-PET
unter Anwendung verschiedener Schwächungs-CT bei cos4-förmiger Atemphantom-
Bewegung.
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Bewegungsform Schwächungs-CT ROI-Volumen / ml
AROI
Aref
/ %
Mittelwert sV Mittelwert sAROI
Aref
cos
4D-CT (phasenkorreliert) 125,6 1,0 101,3 0,8
average CT 121,3 1,8 101,9 2,0
normal CT A 125,7 2,3 106,3 1,7
normal CT B 115,6 5,3 96,6 5,3
slow CT 125,2 2,3 105,5 2,3
ultraslow CT 122,7 2,4 101,1 2,4
cos4
4D-CT (phasenkorreliert) 125,9 1,0 100,5 1,5
average CT 121,3 1,7 103,6 1,4
normal CT A 126,0 2,2 108,7 1,0
slow CT 123,8 2,3 105,9 2,4
ultraslow CT 123,2 2,1 103,9 1,4
Tabelle 5.4: Über die einzelnen Gates des 4D-PET gemittelte ROI-Volumina und ROI-Aktivitäten für
die verschiedenen Schwächungskorrekturen. Als Maß für die Schwankungsbreite der einzelnen
Größen über die verschiedenen Gates ist jeweils die empirische Standardabweichung angege-
ben.
Atemphantoms ab. Bei der cos4-förmigen Bewegung beträgt dieser Fehler der ROI-Aktivität für alle nicht
phasenkorrelierten Schwächungskorrekturen zwischen 3,6 und 8,7 %. Für diese Schwächungskorrekturen
ist die Standardabweichung der Aktivität allerdings etwas geringer als für die entsprechenden 4D-PET
bei Kosinus-förmiger Bewegung. Die Ursache dafür könnte in der längeren Exspirationsphase liegen, in
der sich das Atemphantom über mehrere Gates nur sehr gering bewegt und sich die rekonstruierten
PET-Aktivitäten für diese Gates dementsprechend wenig unterscheiden.
5.6.2 Position des Aktivitätsvolumens
Um den Einfluss der Schwächungskorrektur auf die Aktivitätsbehälterpositionen und die sich daraus
ergebende Bewegungsamplitude im 4D-PET zu untersuchen, wurden die Mittelpunkte des Aktivitäts-
volumens der verschieden schwächungskorrigierten 4D-PET - wie in Abschnitt 4.4.3 beschrieben - über
die Bestimmung der Halbwertsbreite ermittelt. Die Positionen in den einzelnen Gates des jeweiligen 4D-
PET wurden analog zu Abschnitt 5.4 über der Zeit aufgetragen und eine Kurvenanpassung der jeweiligen
theoretischen Bewegungsfunktion an die Messpunkte durchgeführt, um die Amplitude der Bewegung zu
bestimmen. Die Abbildungen 5.16 und 5.17 zeigen die ermittelten Positionen, die theoretisch erwartete
Bewegungsfunktion sowie das Ergebnis der Kurvenanpassung für die z-Richtung bei Kosinus- und cos4-
förmiger Phantombewegung1. Die Ergebnisse der Bewegungsamplitudenbestimmung sowie die ermittelten
Halbwertsbreiten sind in Tab. 5.5 für beide Bewegungsrichtungen wiedergegeben.
Die Phasenverschiebung zwischen der theoretisch erwarteten und der aus der Kurvenanpassung folgenden
Bewegungsfunktion ist für alle Schwächungskorrekturen bei beiden Bewegungsformen in etwa gleich groß
(4,2 ° - 5,5 °). Wie bereits im Abschnitt 5.4 diskutiert, liegt die Ursache dafür neben geringen Fehlern bei
der Triggerpunktsetzung hauptsächlich in der Datenverarbeitungszeit des Anzai-System.
1Auf eine Darstellung der Aktivitätsbehälterpositionen in y-Richtung wurde aufgrund der geringeren Bewegungsamplitude
und der sich daraus ergebenden Überlagerung der Punkte und Anpassungskurven verzichtet.
70
5.6 Verschiedene Schwächungskorrekturansätze für 4D-PET
0 1 2 3 4 5
-10
-8
-6
-4
-2
0
2
4
6
8
10
Schwächungskorrektur mit
     4D-CT (phasenkorreliert)
     average CT
    normal CT A
    normal CT B 
    slow CT
    ultraslow CT
-z
 / 
m
m
t / s
Abbildung 5.16: Aktivitätsbehälterpositionen in den einzelnen Phasen des 4D-PET für die verschiedenen
Schwächungskorrekturansätze bei Kosinus-förmiger Atemphantombewegung. Die durch-
gezogenen Linien entsprechen dem Ergebnis einer Kurvenanpassung der diskreten Mess-
punkte an die erwartete theoretische Bewegungsfunktion (siehe Gleichung 4.2), wobei die
additive Konstante d0 analog zu Abschnitt 5.4 mit d0 = −A2 + d∗0 ersetzt wurde. Die
schwarze gestrichelte Linie entspricht dem theoretisch erwarteten Bewegungsverlauf.
Die einzelnen Aktivitätsbehälterpositionen weichen für die verschiedenen Schwächungskorrekturen mit
Ausnahme der Schwächungskorrektur mit dem „normal CT B” in den mittleren Atemphasen, d.h. Atem-
phasen mit geringer Elongation, nur im Submillimeterbereich voneinander ab. Für die Kosinus-förmige
Bewegung entsprechen diese Atemphasen den Gates 1 - 2 und 5 - 6, für die cos4-förmige Bewegung
aufgrund der längeren Exspiration nur den Gates 1 und 6. In den anderen Atemphasen/Gates liegt die
Abweichung deutlich über einem Millimeter. Bei der Kosinus-förmigen Bewegung ist die Abweichung der
Aktivitätsvolumen-Mittelpunkte für die verschiedenen Schwächungskorrekturen im Gate 7 (Endinspirati-
on) mit 4,6 mm am größten. Dagegen beträgt die maximale Abweichung bei der cos4-förmigen Bewegung
nur 1,9 mm (Gate 0). Diese Unterschiede wirken sich auch auf die durch die Kurvenanpassung bestimmte
Amplitude der Bewegung aus.
Für beide Bewegungsrichtungen und beide Bewegungsformen ist die Amplitude bei der phasenkorrelier-
ten Schwächungskorrektur am größten. Damit entspricht die ermittelte Amplitude in z -Richtung mit
dieser Schwächungskorrektur am besten der theoretisch erwarteten Amplitude. In y-Richtung ist das
nicht der Fall. Jedoch ist es aufgrund des geringen absoluten Unterschiedes der ermittelten y-Amplituden
untereinander und auch im Vergleich zum erwarteten Wert nicht möglich diese Unterschiede auf die
Schwächungskorrektur zurückzuführen. Die festgestellten Abweichungen von maximal 0,4 mm zwischen
gemessener und theoretischer Amplitude in y-Richtung können auch durch Fehler bei der Bestimmung
der theoretischen und erwarteten Amplitude verursacht werden.
Es zeigt sich, dass die Schwächungskorrekturen mit dem „average CT” und dem „ultraslow CT” ungeeignet
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Abbildung 5.17: Aktivitätsbehälterpositionen in den einzelnen Phasen des 4D-PET für die verschiedenen
Schwächungskorrekturansätze bei cos4-förmiger Atemphantombewegung. Die durchgezo-
genen Linien entsprechen dem Ergebnis einer Kurvenanpassung der diskreten Messpunkte
an die erwartete theoretische Bewegungsfunktion (siehe Gleichung 4.1), wobei die additive
Konstante d0 analog zu Abschnitt 5.4 mit d0 = −A2 + d∗0 ersetzt wurde. Die schwarze
gestrichelte Linie entspricht dem theoretisch erwarteten Bewegungsverlauf.
sind, um die Bewegungsamplitude in z-Richtung aus dem 4D-PET zu ermitteln. So weicht die ermittelte
maximale Auslenkung bei diesen Schwächungsverfahren um mind. 20 % vom theoretischen Wert ab. Die
bei der Kosinus-förmigen Bewegung angewandte Schwächungskorrektur mit dem „normal CT B” führt
zu der größten Unterschätzung der Amplitude in z -Richtung von 40 % und ist damit ebenfalls nicht zur
korrekten Amplitudenbestimmung geeignet. Im Vergleich dazu führt die phasenkorrelierte Schwächungs-
korrektur zu einer Abweichung von lediglich 6 % von der theoretischen Amplitude in z-Richtung. Wie
bereits in Abschnitt 5.4 beschrieben, ist ein geringer Fehler aufgrund der Restbewegung während eines
Gates nicht vermeidbar.
Die Ursache für die Unterschätzung der Amplitude mit den verschiedenen 3D-CT-Schwächungskorrektur-
verfahren liegt in der Diskrepanz der Position und Form des Aktivitätsbehältervolumens zwischen den
einzelnen Gates des 4D-PET und dem verwendeten Schwächungs-CT. Entspricht die Aktivitätsbehälter-
position im CT eher einer mittleren Atemlage, wie es für das „average CT”, „ultraslow CT” und „slow
CT” der Fall ist (vgl. Abb. 5.11), kommt es in Atemphasen großer Amplitude zu einer großen Diskrepanz
zwischen 4D-PET und CT. Daraus folgt eine fehlerhafte Rekonstruktion der PET-Aktivitätsverteilung,
die zu einer fehlerhaften Positionsbestimmung in diesen Atemphasen und damit zu einer Unterschät-
zung der Amplitude führt. Der Einfluss der jeweiligen Schwächungskorrektur auf die rekonstruierte PET-
Aktivitätsverteilung wird im nächsten Abschnitt noch genauer untersucht.
Im Falle des „normal CT B”, bei dem der Aktivitätsbehälter im CT zum einen eine große Auslenkung
(nahe maximaler Exspiration) aufweist und zum anderen in z -Richtung gestaucht dargestellt wird, ist die
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Diskrepanz für die Atemphasen um die maximale Inspiration (Gate 0 und 7) am größten. Diese verur-
sacht die starke Unterschätzung der Auslenkung in diesen Atemphasen. Aber auch in Phasen geringerer
Auslenkung (Gate 1 und 6) ist in diesem Fall eine Diskrepanz zwischen 4D-PET und CT vorhanden.
Daraus resultiert neben der beschriebenen starken Unterschätzung der Amplitude auch eine zusätzliche,
starke Verschiebung der Ruhelage der ermittelten Atemkurve in Richtung maximaler Exspiration. Zwar
tritt auch bei den anderen Schwächungskorrekturen eine Verschiebung der Ruhelage auf, jedoch ist diese
mit Werten zwischen 0,1 mm und 0,7 mm wesentlich geringer als für die Schwächungskorrektur mit dem
„normal CT B” (2,0 mm).
Auch bei der Untersuchung der in z-Richtung gemessenen und über die einzelnen Gates gemittelten
Halbwertsbreiten wird die Abweichung des Aktivitätsvolumens zwischen 4D-PET und dem jeweiligem
CT deutlich. So weicht die mittlere Halbwertsbreite für die Schwächungskorrekturverfahren, die auch
zu einer großen Unterschätzung der Bewegungsamplitude in z-Richtung führen, am meisten von der ge-
messenen Halbwertsbreite des unbewegten Atemphantoms ab. Für die Schwächungskorrektur mit dem
„normal CT B” beträgt diese Abweichung zum Beispiel ca. 10 %. Die phasenkorrelierte Schwächungskor-
rektur führt dagegen zu einer korrekten Bestimmung der Halbwertsbreite in z-Richtung. Zwar ist dies
auch für die Schwächungskorrektur mit dem „normal CT A” und mit dem „slow CT” der Fall, doch kommt
es dabei zu einer größere Schwankung der Halbwertsbreite über die einzelnen Gates, also zu einer grö-
ßeren empirischen Standardabweichung sFWHM . Bei phasenkorrelierter Schwächungskorrektur ist sFWHM
dagegen mit dem für das unbewegte Atemphantom ermittelten Wert vergleichbar (siehe Tab. 5.5).
Bewegungs-
form
Schwächungs-
CT
Amplitude / mm FWHM / mm
y-Richtung z -Richtung
y-Richtung z -Richtung Mittelwert sFWHM Mittelwert sFWHM
cos
4D-CT
(phasenkorreliert)
2, 8± 0, 1 9.2± 0, 2 49, 6 0, 2 48, 5 0, 3
average CT 2, 5± 0, 1 7, 6± 0, 2 49, 7 0, 5 46, 2 1, 0
normal CT A 2, 7± 0, 1 8.9± 0, 1 50, 1 0, 7 48, 6 1, 0
normal CT B 2, 4± 0, 1 5, 9± 0, 2 49, 2 0, 5 43, 8 1, 3
slow CT 2, 8± 0, 1 8, 2± 0, 1 50, 1 0, 7 48, 1 1, 6
ultraslow CT 2, 6± 0, 1 7, 7± 0, 2 49, 9 0, 6 46, 9 0, 5
cos4
4D-CT
(phasenkorreliert)
2, 9± 0, 1 9, 2± 0, 2 49, 6 0, 3 48, 5 0, 3
average CT 2, 5± 0, 1 7, 5± 0, 2 49, 7 0, 5 46, 2 0, 5
normal CT A 2, 7± 0, 1 8, 9± 0, 2 50, 1 0, 5 48, 8 0, 8
slow CT 2, 8± 0, 1 8, 1± 0, 2 49, 3 0, 4 47, 6 1, 5
ultraslow CT 2, 5± 0, 1 7, 8± 0, 1 49, 7 0, 7 47, 1 1, 1
erwarteter Wert 2, 5 9, 8 49, 4 0, 2 48, 5 0, 1
Tabelle 5.5: Bewegungsamplitude und Halbwertsbreite des 4D-PET-Aktivitätsvolumens in beiden Bewe-
gungsrichtungen für beide Bewegungsformen und verschiedene Schwächungskorrekturen. Die
Bewegungsamplituden wurden durch eine Kurvenanpassung der Bewegungsfunktion an die
gemessenen Positionen in den unterschiedlichen Gates ermittelt. Die erwarteten Amplituden-
werte folgen aus der Atemphantomkonstruktion. Die Halbwertsbreiten wurden über alle Ga-
tes des jeweiligen 4D-PET gemittelt. Die erwarteten Halbwertsbreiten und deren empirische
Standardabweichung sFWHM wurden aus den Halbwertsbreiten der 3D-PET vom unbewegten
Atemphantom in vier verschiedenen Positionen/Atemphasen ermittelt.
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5.6.3 Profil der Aktivitätskonzentration
Nachdem in den vorausgegangenen Abschnitten der Einfluss der 4D-PET Schwächungskorrektur auf das
ermittelte Volumen und die Position des Aktivitätsvolumens untersucht wurde, soll in diesem Abschnitt
die Aktivitätsverteilung in Abhängigkeit von der verwendeten Schwächungskorrektur untersucht werden.
Dazu wurden die Aktivitätsverteilungen der einzelnen Gates des jeweiligen 4D-PET, wie in Abschnitt
4.4.2 beschrieben, auf die z -Achse projiziert. Die sich daraus für die verschiedenen Schwächungskorrek-
turverfahren ergebenden Aktivitätsprofile sind in Abb. 5.18 und 5.19 für die einzelnen Gates bei Kosinus-
bzw. cos4-förmiger Phantombewegung zusammen mit der jeweiligen Aktivitätsverteilung des unbewegten
Atemphantoms dargestellt.
Um eine quantitatives Maß für die Güte der Rekonstruktion des Aktivitätsprofiles in den einzelnen Phasen
des 4D-PET zur Verfügung zu haben, wurde ein Profilgüteparameter G wie folgt eingeführt:
G =
1
N
N∑
i=1
∣∣cmzi − cRefzi ∣∣ . (5.1)
Dabei entspricht cmzi der längenbezogenen Aktivitätskonzentration (Einheit: kBqmm
−1) eines mit ei-
nem bestimmten Schwächungs-CT korrigierten 4D-PET des bewegten Atemphantoms im Gate m an
der z -Position zi, während cRefzi die Aktivitätskonzentration eines bei unbewegtem Atemphantom aufge-
nommenen PET an der entsprechenden z -Position wiedergibt. Die Differenzen dieser zwei Werte werden
für alle rekonstruierten z-Positionen betragsweise aufsummiert und die sich ergebende Summe durch die
Gesamtanzahl der z-Positionen N geteilt, um einen Profilgüte-Wert für jedes Gate m eines 4D-PET zu
erhalten. Die Profilgüte entspricht damit dem über alle rekonstruierten z-Positionen gemittelten Unter-
schied der Aktivitätskonzentrationen der zwei verglichenen Datensätze. Um die Bewegungsartefakte nicht
mit dem Einfluss des RSD-Materials (siehe Abschnitt 5.1) zu vermischen, wurde der Referenzdatensatz
des unbewegten Atemphantoms ebenfalls unter Verwendung des RSD-Rippenaufbaus aufgenommen. In
Tab. 5.6 sind die über alle Gates gemittelten Profilgüte-Werte sowie die entsprechenden empirischen
Standardabweichungen s
G
für die verschiedenen Schwächungskorrekturen des 4D-PET angegeben.
Schwächungs-CT Profilgüte G / kBq mm−1
Kosinus-förmige Bewegung cos4-förmige Bewegung
Mittelwert s
G
Mittelwert s
G
4D-CT (phasenkorreliert) 3,2 0,7 3,4 0,5
average CT 8,3 1,7 8,7 2,0
normal CT A 3,8 1,4 4,7 1,1
normal CT B 12,5 5,2 - -
slow CT 4,7 1,7 6,3 1,3
ultraslow CT 7,6 2,0 7,5 1,2
Tabelle 5.6: Mittelwert und empirische Standardabweichung der PET-Profilgüte für die verschiedenen
Schwächungskorrekturen des 4D-PET bei Kosinus- und cos4-förmiger Bewegung.
Die phasenweise Schwächungskorrektur des 4D-PET führt für beide Bewegungsformen zur besten Über-
einstimmung des Aktivitätsprofiles mit dem bei unbewegtem Atemphantom gemessenen Aktivitätspro-
fil. Auch die Schwankung der Profilgüte über die einzelnen Gates ist mit einer Schwankungsbreite von
scos
G
= 0, 7 kBqmm und s
cos4
G
= 0, 5 kBqmm für diese Schwächungskorrektur am geringsten. Das „normal CT B”
weist den größten und damit schlechtesten Wert für die Profilgüte und auch dessen Schwankungsbreite
auf.
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Abbildung 5.18: Projektion der Aktivitätsverteilung der einzelnen Gates des 4D-PET für die verschiede-
nen Schwächungskorrekturverfahren (durchgezogene Linien) im Vergleich zu denen des
unbewegten Phantoms (gestrichelt) bei Kosinus-förmiger Phantombewegung.
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Abbildung 5.19: Projektion der Aktivitätsverteilung der einzelnen Gates des 4D-PET für die verschiede-
nen Schwächungskorrekturverfahren (durchgezogene Linien) im Vergleich zu denen des
unbewegten Phantoms (gestrichelt) bei cos4-förmiger Phantombewegung.
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5.6 Verschiedene Schwächungskorrekturansätze für 4D-PET
Damit ist die Schwächungskorrektur mit dem „normal CT” ebenso wie mit dem „average-” und „ultraslow-
CT”, die ebenfalls zu vergleichsweise hohen Profilgüte-Werte führen, ungeeignet um das Profil der Ak-
tivitätsverteilung korrekt zu rekonstruieren. Die Schwächungskorrektur mit dem „slow CT” führt zwar
zu einer schlechteren Profilgüte als die phasenweise Schwächungskorrektur, stellt aber bezüglich dieses
Kriteriums die beste Alternative unter den 3D-CT-Schwächungskorrekturen dar.
Im Folgenden sollen die Profile der Aktivitätsverteilung bezüglich Ihrer Form im Einzelnen betrachtet
werden. Es fällt auf, dass alle angewandten Schwächungskorrekturen zumindest in einem Teil der 4D-
Gates Inhomogenitäten im Aktivitätsplateau verursachen. Bezüglich Ausprägung und Auftreten in den
einzelnen Atemphasen unterscheiden sich die Inhomogenitäten aber zwischen den verschiedenen Schwä-
chungskorrekturen. So führt die nur bei der Kosinus-förmigen Bewegung angewandte Schwächungskor-
rektur mit dem „normal CT B” zur stärksten Überschätzung der Aktivitätskonzentration. Sie beträgt
in Gate 0 und 7 im Vergleich zur Aktivitätskonzentration des unbewegten Atemphantoms (mit Rippen-
aufbau) bis zu 13 %. Die Ursache für die beobachteten Inhomogenitäten liegt in der Diskrepanz der
Rippenposition im entsprechenden 4D-PET-Gate zu der im CT und wurde bereits bei der Untersuchung
der 3D-PET-Schwächungskorrektur in Abschnitt 5.5 eingehend beschrieben. So entsteht die beobachtete
Überschätzung, falls die transaxialen LOR für eine bestimmte z-Position um die Schwächung durch die
Rippe korrigiert werden, sich aber die Rippe gar nicht an dieser Position befindet. Da diese Inhomogenität
bei der Schwächungskorrektur mit dem „normal CT B” zwar unterschiedlich stark, aber doch in jedem
Gate des 4D-PET auftritt, lässt sich daraus schließen, dass die Rippenposition im „normal CT B” für
keine Atemphase korrekt ist. Die starke Neigung der artefaktverursachenden mittleren Rippe des „normal
CT B” deutet jedoch darauf hin, dass die Rippenposition der Position in maximaler Exspiration ähnelt.
Das erklärt auch, warum die Überschätzung der Aktivitätskonzentration mit diesem CT für die Gates 3
und 4 am geringsten ist. Bei der Schwächungskorrektur mit dem „normal CT A” ist sie dagegen besonders
in Atemphasen großer Elongation (Gate 0,3,4,7 für die Kosinus-förmige Bewegung) ausgeprägt, während
sie in Atemphasen kleiner Auslenkung sehr gering und mit der für das stillstehende Atemphantom mit
RSD-Rippen beobachteten Inhomogenität vergleichbar ist.
Die Schwächungskorrektur mit dem „slow CT” und „ultraslow CT” führt ebenso zu einer unterschiedlich
starken Ausprägung der Über-/Unterschätzung der Plateau-Aktivitätskonzentration. Allerdings sind die
Inhomogenitäten für diese Schwächungskorrekturen stärker für Auslenkungen in Richtung maximaler
Inspiration (Gate 0-1 und 6-7) ausgeprägt, während sie in Atemphasen mit Auslenkungen in Richtung
maximaler Exspiration (Gate 2-5) eher zu vernachlässigen sind.
Das mit dem ”average CT” schwächungskorrigierte 4D-PET weist aufgrund der Mittelung nicht über
einen so steilen Anstieg oder Abfall der Aktivitätskonzentration im Plateau auf, wie dies für die anderen
3D-CT-Schwächungskorrekturen im Bereich der Inhomogenitäten der Fall ist. Dennoch kommt es auch
für diese Schwächungskorrektur in Atemphasen mit einer großen Phantomauslenkung zu einer teilweisen
Überschätzung der Aktivitätskonzentration. In den Atemphasen geringer Phantomauslenkung führt diese
Schwächungskorrektur aber zu einer guten Näherung der Aktivitätsverteilung. Zusätzlich kommt es in
Atemphasen großer Auslenkung zu einer Unterschätzung der Aktivitätskonzentration in der Flanke des
Aktivitätsprofiles, die auf der Seite der größeren Auslenkung liegt. Das liegt daran, dass, je größer der
Betrag der z-Koordinate ist, die Aufenthaltswahrscheinlichkeit des Aktivitätsbehälters für diese Position
immer geringer wird und dadurch die Schwächung für die Atemphasen, in denen sich der Aktivitätsbe-
hälter an diesen Positionen befindet, umso mehr unterschätzt wird.
Die Verlagerung der Aktivitätskonzentrationsflanke zu Positionen geringerer Auslenkung ist auch die Ur-
sache für die Unterschätzung der Halbwertsbreiten und der Bewegungsamplitude bei der Schwächungs-
korrektur mit diesen 3D-CT.
Dieser fehlerhafte Flankenabfall tritt auch für die Schwächungskorrektur mit dem „ultraslow-” und „slow-
CT” sowie mit dem „normal CT B” auf. Für letzteren Fall ist dieser Fehler für Auslenkungen nahe der
maximalen Inspiration (Gate 0-1 und 6-7) aufgrund der beschriebenen Stauchung des Aktivitätsbehälters
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und seiner Position im CT am größten. Bei der phasenkorrelierten Schwächungskorrektur mit dem 4D-CT
kommt es dagegen in keiner Atemphase zu einer Unterschätzung der Breite des Aktivitätsprofiles. Dies
trifft auch für die Schwächungskorrektur mit dem „normal CT A” zu, da der Aktivitätsbehälter in diesem
CT in z-Richtung gedehnt abgebildet ist. Die großen Unterschiede zwischen der Schwächungskorrektur
mit dem „normal CT A” und dem „normal CT B” und die auftretenden großen Inhomogenitäten zeigen,
dass die Schwächungskorrektur mit dem „normal CT” ungeeignet ist, um das Profil der Aktivitätskon-
zentration korrekt zu rekonstruieren. Das beste Ergebnis liefert unter diesem Gesichtspunkt ebenfalls die
phasenkorrelierte Schwächungskorrektur.
5.6.4 Schlussfolgerung
Nachdem die verschiedenen 4D-PET-Schwächungskorrekturverfahren unter den Gesichtspunkten der kor-
rekten Rekonstruktion des Volumens, der Position, der Gesamtaktivität sowie der Aktivitätsverteilung
des interessierenden Volumens in den verschiedenen Gates analysiert wurden, kann gesagt werden, dass
die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur mit dem 4D-CT in jeder Hinsicht die besten Ergebnisse lie-
fert. Aus diesem Grund sollte für den Fall, dass die Aufnahme eines zusätzlichen 4D-CT medizinisch
indiziert ist, die Schwächungskorrektur des 4D-PET phasenkorreliert mit diesem 4D-CT erfolgen. Das
ist insbesondere dann empfehlenswert, wenn der interessierende Bereich eine große Dichteinhomogenität
aufweist (z.B. Luft-Wasser) und das Verhältnis von Bewegungsamplitude zur Abmessung der interessie-
renden Struktur in der jeweiligen Richtung einen Wert größer oder gleich 15 annimmt, wie es für die hier
durchgeführten Experimente in z-Richtung der Fall war. Bei einem Verhältnis kleiner oder gleich 120 , wie
es für die y-Richtung in den hier vorgestellten Experimenten zutrifft, ist der Mehraufwand einer phasen-
korrelierten Schwächungskorrektur dagegen nicht erforderlich. Schon aus Gründen des Strahlenschutzes
sollte hier die standardmäßige Schwächungskorrektur mit einem 3D-CT durchgeführt werden.
Der Einsatz des zeitlich gemittelten „average CT” zur 4D-PET-Schwächungskorrektur ist auf Grundlage
der gewonnenen Ergebnisse dagegen nicht zu empfehlen. Das würde zu einer signifikanten Unterschätzung
des Tumorvolumens, der Gesamtaktivität der ROI und der Bewegungsamplitude führen.
Falls aus medizinischen Gründen die zusätzliche Aufnahme eines 4D-CT nicht indiziert sein sollte, ist es
empfehlenswert die Schwächungskorrektur nicht mit dem standardmäßigen CT-Protokoll, welches einen
Pitch von 1,5 verwendet, durchzuführen. Dies kann mit den festgestellten großen Schwankungen aller
untersuchten Größen zwischen der Schwächungskorrektur mit dem „normal CT A” und mit dem „nor-
mal CT B” begründet werden. Die zwei CT-Protokolle unterschieden sich nur im Startzeitpunkt relativ
zur Atemphase, der sich bei Patientenmessungen nur schwer reproduzierbar wählen lässt.
Stattdessen ist auf Grundlage dieser Arbeit die Verwendung des „slow CT” mit einem Pitch von 0,5
als Alternative zur phasenkorrelierten Schwächungskorrektur empfehlenswert. Dieses Verfahren zeich-
net sich im Vergleich zur Schwächungskorrektur mit dem „ultraslow CT” durch eine geringfügig bessere
Rekonstruktion des Aktivitätsvolumens, der Bewegungsamplitude und der Flanken der Aktivitätskonzen-
trationsprofile aus. Zwar wurde dieses Schwächungskorrekturverfahren nicht auf den Einfluss des Start-
zeitpunktes relativ zur Atemphase untersucht, doch sollte dieser Einfluss aufgrund der im Vergleich zum
„normal CT” größeren Aufnahmedauer geringer sein. So muss sich der Tumor oder die sich bewegende
Struktur bei einer Bewegung in z -Richtung während der Aufnahmedauer von ca. 14 s im Gegensatz zum
„normal CT” mit einer Aufnahmedauer von ca. 5 s sowohl in als auch gegen die Bewegungsrichtung der
Röntgenröhre relativ zum Patienten bewegen.
Abschließend muss betont werden, dass die hier ermittelten Ergebnisse der phasenkorrelierten Schwä-
chungskorrektur durch idealisierte Phantomexperimente erzielt wurden. Insbesondere die Irregularität
des Atemsignals und deren Einfluss auf die Qualität des 4D-PET und des 4D-CT wurden dabei nicht
berücksichtigt. Dies muss in einer getrennten Untersuchung, basierend auf den hier gewonnenen Erkennt-
nissen, zum Beispiel durch Patientenstudien analysiert werden.
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6 Zusammenfassung
Im Rahmen dieser Diplomarbeit wurde die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur von zeitlich aufge-
lösten Positronen-Emissions-Tomographie-Aufnahmen (4D-PET) mit zeitlich aufgelöster Röntgen-Com-
putertomographie (4D-CT) an dem in der Klinik und Poliklinik für Strahlentherapie und Radioonkologie
des Universitätsklinikums Carl Gustav Carus Dresden eingerichtetem PET/CT realisiert und alterna-
tiven Schwächungskorrekturverfahren gegenübergestellt. Phasenkorrelierte Schwächungskorrektur bedeu-
tet, dass die einzelnen Datensätze des 4D-PET und 4D-CT, die verschiedenen Phasen einer periodischen
Bewegung entsprechen, zwischen den zwei Bildgebungsmodalitäten zeitlich übereinstimmen und jeweils
ein CT-Datensatz zur Korrektur der Photonenschwächung im entsprechenden PET-Datensatz der glei-
chen Atemphase benutzt wird.
Die Integration von 4D-PET und 4D-CT in einem Gerät war eine wichtige Voraussetzung, um die phasen-
korrelierte Schwächungskorrektur durchzuführen und sowohl die räumliche als auch zeitliche Übereinstim-
mung der entsprechenden Aufnahmen zu gewährleisten bzw. zu ermöglichen. Um die phasenkorrelierte
Schwächungskorrektur durchzuführen, musste die Aufnahme von zeitlich aufgelösten CT an dem ver-
wendeten PET/CT realisiert sowie die Synchronität zwischen 4D-PET und 4D-CT sichergestellt werden.
Außerdem wurde unter den gegebenen Umständen ein möglichst effizienter Weg der Datenverarbeitung
der aufgenommenen Rohdaten bis zur Rekonstruktion des phasenkorreliert schwächungskorrigierten 4D-
PET entwickelt. Ein Teil der durchgeführten 4D-CT-Datenverarbeitungsschritte wurde nach Anregung
durch diese Arbeit in eine spätere Version der 4D-CT-Rekonstruktionssoftware integriert, wodurch sich
eine weitere Verringerung des Nachverarbeitungsaufwandes ergibt.
Es wurden Phantomexperimente durchgeführt, um die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur zu eva-
luieren und mit der Schwächungskorrektur, bei der alle Datensätze des 4D-PET mit demselben 3D-CT
schwächungskorrigiert werden, zu vergleichen. Dazu wurde ein vorhandenes Atemphantom erweitert, um
die Simulation typischer Bewegungsamplituden von Bronchialkarzinomen in zwei Dimensionen mit zwei
verschiedenen Atemmustern zu ermöglichen.
Die Rekonstruktion von Aktivität, Aktivitätsvolumen und der sich aus dem 4D-PET ergebenden Bewe-
gungsamplitude wurde in den zwei Bewegungsrichtungen quantitativ untersucht. Die phasenkorrelierte
Schwächungskorrektur zeigt dabei gegenüber verschiedenen 3D-CT-Schwächungskorrekturverfahren in al-
len untersuchten Kriterien die besten Ergebnisse. So weicht das rekonstruierte Volumen in keiner Phase
des phasenkorreliert schwächungskorrigierten 4D-PET um mehr als 1 % vom tatsächlichen Volumen ab.
Auch die aus diesem 4D-PET abgeleitete Bewegungsamplitude in der Hauptbewegungsrichtung gibt mit
einer Unterschätzung von ca. 6 % die tatsächliche Bewegungsamplitude am besten wieder.
Auf der Grundlage dieser Arbeit soll die phasenkorrelierte Schwächungskorrektur im Rahmen einer kli-
nischen Studie bei der Rekonstruktion von 4D-PET-Daten von Patientenmessungen angewendet werden.
Da die hier gewonnenen Erkenntnisse unter idealisierten Bedingungen gewonnen wurden und zum Bei-
spiel den Einfluss von Irregularitäten der Atemkurve nicht berücksichtigen, lassen sich diese Ergebnisse
nicht ad hoc auf Patientenstudien übertragen. Zwar ist die hier angewandte quantitative Evaluierung
der Schwächungskorrektur aufgrund der fehlenden Kenntnis des tatsächlichen Tumorvolumens und des-
sen Bewegung nicht bei Patientenstudien durchführbar, jedoch ist ein qualitativer Vergleich zwischen
phasenkorrelierter und konventioneller Schwächungskorrektur möglich und auch empfehlenswert.
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Übersicht der erstellten Programme
Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Programme und deren Funktion sollen an dieser Stelle in
einer Übersicht vorgestellt werden. Die Programme wurden dabei entsprechend Ihrer Funktion in zwei
Kategorien eingeteilt: Zur ersten Kategorie gehören die Programme, die zur Modifikation der Roh- bzw.
Bilddaten, also zur Erzeugung des 4D-PET/4D-CT inklusive der verschiedenen Schwächungskorrekturen,
eingesetzt werden. Der andere Teil der Programme dient zur Auswertung der erzeugten Bilddaten. Alle
vorgestellten Programme wurden mit der Software IDL (Interactive Data Language) der Firma ITT
Visual Information Solutions, Boulder, USA in der Version 6.2 erstellt.
Tabelle : Übersicht über die für diese Arbeit erstellten Programme. Die mit * gekennzeichneten Programme
wurden in Zusammenarbeit mit Dr. Falk Pönisch erstellt.
Kategorie Programm Funktion
Erzeugung
der
Bilddaten
process_4dcts
Hauptprogramm zur Bearbeitung des mit der SyngoExplorer-
Software rekonstruierten 4D-CT, welches die unten ste-
henden Routinen change_4dcts, convert_ct, cut_circle und
mk_MAP_MIP sukzessive ausführt
change_4dcts
Modifiziert die DICOM-Header-Einträge des rekonstruierten 4D-
CT und speichert dieses in neuen DICOM-Dateien
convert_ct*
Wandelt die zu einem 3D-Datensatz gehörenden bi-
nären DICOM-Dateien in eine binäre Bilddatei um,
die die Pixelinformationen dieses Datensatzes enthält
Legt zu jeder erstellten Datei eine Headerdatei mit den
wichtigsten DICOM-Header-Einträgen im Textformat an
Auf einen 4D-Datensatz angewendet, werden - entsprechend der
Gateanzahl - mehrere Bild- und Headerdateien erzeugt
cut_circle*
Setzt CT-Werte im 4D-CT, die außerhalb des FOV liegen, auf
H = −1024 HU
mk_MAP_MIP*
Erstellt ein zeitlich gemitteltes CT aus einem 4D-CT und gibt
dieses im DICOM-Format aus
change_sinograms
Modifiziert die DICOM-Einträge in den von der LM-Replay Soft-
ware erzeugten Sinogrammen eines 4D-PET, so dass diese Sino-
gramme mit der 3D-PET-Rekonstruktionssoftware „PET Oﬄine
Reko” einzeln rekonstruiert werden können
v
Übersicht der erstellten Programme
Fortsetzung der Übersicht über die erstellten Programme
Kategorie Programm Funktion
Auswertung
der
Bilddaten
make_projections
Führt eine Zerfallskorrektur der Aktivität eines PET-
Datensatzes auf einen definierten Zeitpunkt vor Messbeginn
durch
Projiziert die Aktivitätsverteilung eines 3D-PET-Datensatzes
auf die y- bzw. z-Achse
FWHM
Bestimmt die Halbwertsbreite sowie die Position des Aktivi-
tätsbehälters bzw. des Aktivitätsvolumens im CT- und PET-
Datensatz in allen drei Raumdimensionen
theor_activity2d
Modelliert die Bewegung des Aktivitätsvolumens für die Kosinus-
bzw. cos4-förmige Bewegung
petct4d*
Programm zur Darstellung von 3D- oder 4D-Datensätzen inklu-
sive der Möglichkeit zur überlagerten Darstellung von PET- und
CT-Informationen
Einige Unterfunktionen wurden von einem bestehenden
PET/CT-Darstellungsprogramm zur In-beam PET-Evaluation
[Pön99] übernommen
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